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RESUMEN

Las técnicas de imagenología han resultado fundamentales para comprender los
procesos funcionales y la compleja dinámica cerebral. La imagenología por ultra-
sonido Doppler Ultrarrápido ha demostrado ser una potente herramienta para ana-
lizar la neurovasculatura, al permitir medir los cambios en volumen sanguíneo re-
lacionados a la actividad neuronal. Esta técnica, aplicada a evaluar las variaciones
temporales del volumen sanguíneo en regiones cerebrales se denomina Ultrasonido
Funcional (fUS). El fUS permite caracterizar la dinámica neurovascular asociada
a funciones específicas del cerebro, como lo son la respuesta a un estímulo senso-
rial y los procesos intrínsecos que se generan en la ausencia de estímulos externos.
En esta tésis, utilizamos fUS para realizar una novedosa caracterización de la res-
puesta neurovascular a un estímulo y estudiar la conectividad cerebral para ratones
WildType (WT), considerados sanos y usados como control, y ratones Trembler-J
(TrJ), modelo asociado a la neuropatía Charcot-Marie-Tooth-1E (CMT-1E). En par-
ticular, utilizamos fUS para construir y analizar las redes funcionales del cerebro
(RFC) de los ratones WT y TrJ en dos estados: de reposo, correspondiente al ani-
mal sedado sin estímulo externo específico, y bajo estímulo, donde el animal recibe
un patrón periódico de estimulación sensorial por medio de la vía de los bigotes.
Pudimos comprobar que en el modelo TrJ la respuesta cerebral bajo estímulo se
manifiesta de forma diferente que en el modelo WT de ratón sano, lo que sugiere
una afección de la vía sensorial a causa de la enfermedad. También encontramos
un comportamiento diferencial en las RFC de ambos modelos murinos a nivel del
sistema nervioso central y periférico. Ambos hallazgos resultan particularmente re-
levantes ya que la neuropatía CMT-1E es considerada una afección exclusivamente
periférica. Por lo tanto, el trabajo de esta tesis representa un aporte interdiscipli-
nario, original y valioso, que abre nuevas perspectivas para la comprensión de los
mecanismos subyacentes en el fenotipo clínico TrJ. Además, representa el primer
desarrollo de la técnica de fUS a nivel nacional y regional, abriendo nuevas posibi-
lidades de colaboración interdisciplinar en estudios neurológicos.

Palabras claves:
Imagenología, Doppler Ultrasónico, Redes funcionales del cerebro,
Neurodegeneración, Trembler-J.
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ABSTRACT

Imaging techniques have been essential to understand the brain’s complex dyna-
mics and functional processes. In particular, Ultrafast Ultrasound Doppler imaging
has proven to be a powerful tool to analyze the neurovasculature, given that it can
measure changes in the cerebral blood volume (CBV) due to neuronal activity. This
technique applied to study the temporal variations of the CBV in specific brain re-
gions is known as functional Ultrasound (fUS). The fUS allows to characterize the
neurovascular dynamics associated with specific functions of the brain, such as the
response to a sensory stimulus or mind wandering that emerges in the absence of
external stimulation. In this thesis, we use fUS to study the functional connectivity
of WildType (WT) mice, which constitute a healthy animal model that we use as
control group, and Trembler-J (TrJ) mice, a model for the Charcot-Marie-Tooth-1E
(CMT-1E) neuropathy. Specifically, we construct and analyze brain functional net-
works (BFN) in WT and TrJ mice during two functional states: resting state, which
corresponds to the sedated animal without specific external stimulus, and under sti-
mulation, which corresponds to applying a periodic stimulation pattern to the mice’s
whiskers. We show that in TrJ mice, the brain response to the stimulus is different
than in WT mice, which suggests an alteration in the whisker sensory path due to
the CMT-1E disease. We also find differences between the BFN of both animal mo-
dels in the central and peripheral nervous system. These findings are significant,
since the CMT-1E has been exclusively described as a peripheral disease. Overall,
this work is an original, interdisciplinary, and valuable contribution, presenting new
ways to understand the underlying mechanisms of the clinic TrJ phenotype. Mo-
reover, this is the first local and regional work implementing fUS and using it for
neurological studies, paving the way for the creation of new interdisciplinary colla-
borations.

Keywords:
Imaging techniques, Ultrasonic Doppler, Functional brain networks,
Neurodegeneration, Trembler-J.
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Capítulo 1

Introducción

Este trabajo de tesis propone explorar la utilización de ultrasonido para estudiar
la hemodinámica cerebral en pequeños animales y desarrollar una metodología que
permita analizar distintas configuraciones neurológicas propias del animal. En este
capitulo se dará una breve revisión histórica de la relevancia del ultrasonido emplea-
do a estudios médicos y biológicos, y se pondrá en contexto el desarrollo actual de
dicha aplicación para estudios neurológicos. Finalmente, se resumen los objetivos
planteados y el alcance del trabajo.

1.1. Reseña histórica: ultrasonido para evaluar el flu-
jo neurovascular

Comenzemos con un poco de historia, en 1661 donde, unos 50 años después de
la invención de los primeros microscopios (Croft, 2006), el profesor de anatomía
italiano Marcello Malphigi lograba observar y confirmar la existencia de los capi-
lares (Pearce, 2007). Estas estructuras vasculares se habían comenzado a describir
unos 100 años antes con los trabajos pioneros de Leonardo da Vinci que revolu-
cionaron la forma de entender el aparato circulatorio (Sterpetti, 2019). En ellos, da
Vinci cambió el paradigma al entender que el corazón sirve de bomba para distribuir
la sangre hacia los tejidos, sirviendose de arterias que se ramifican en estructuras
cada vez más pequeñas. Pero fue realmente Malphigi quien en su trabajo seminal
De Pulmonibus observations anatomicae, donde estudiaba el concepto de oxigena-
ción venosa en los pulmones, logró comprender el funcionamiento y relevancia de
los capilares. Al día de hoy entendemos que estas estructuras, las más pequeñas del
sistema circulatorio (entre 5 y 10 micrómetros de diámetro), sirven de puente entre
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arteriolas y vénulas, es decir, entre la sangre que fluye del corazón al resto del cuer-
po y que luego retorna hacia él. Por lo tanto, son la base del intercambio sanguíneo
con el medio extra celular, permitiendo la distribución de oxígeno y componentes
esenciales para la vida de la células.

El avance tecnológico ha permitido que dispongamos en la actualidad de di-
versas técnicas para observar el sistema circulatorio a estas escalas, sin embargo,
muchas de ellas requieren de una observación post mortem, generalmente a través
de un microscopio. Aquí entra el ultrasonido, que ha sido por excelencia la técnica
utilizada para observar y medir el movimiento de la sangre en grandes vasos dentro
del cuerpo, pero que actualmente ha logrado posicionarse también como una técni-
ca de excepcional capacidad para estudiar el comportamiento del flujo sanguíneo a
nivel micro vascular (Demeulenaere et al. 2022)(Renaudin et al. 2022)(Errico et al.
2015). La figura 1.1 condensa un viaje temporal de 350 años en el desarrollo de las
técnicas que permiten observar el sistema vascular dentro del cuerpo. El panel A
muestra un esquema original realizado por Malphigi para comprender la vasculatu-
ra a nivel pulmonar, y la función esencial de los capilares. En el panel B se muestra
una imagen de la vasculatura en el cerebro de una rata, adquirida con técnicas de
ultrasonido, donde se observa la gran capacidad de resolución espacial que permite
un análisis a nivel capilar.

Figura 1.1: (A) Imagen extraida de (Young, 1929) donde se muestran los esquemas origi-
nales de Malphigi para entender la vasculatura pulmonar y la relevancia de los capilares en
los procesos de oxigenación celular. (B) Imagen tomada de (Hingot et al. 2019) mostrando
el estado del arte de la imagenología por ultrasonido de la vasculatura cerebral.

La segunda coyuntura histórica para introducirnos aún más en la temática la po-
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demos situar a comienzos del siglo pasado, cuando el investigador español Santiago
Ramón y Cajal cambiaba el paradigma de nuestro entendimiento del sistema nervio-
so con su doctrina de la neurona (De Castro y Merchan, 2016). En esta teoría Ra-
món y Cajal sitúa a la neurona como el elemento constitutivo del sistema nervioso
central, siendo la unidad funcional y anatómica de una compleja red de conexiones
celulares. Basándose en las técnicas de tinción desarrolladas por Golgi (Bentivo-
glio et al. 2019), que permitieron entender la estructura fina del sistema nervioso,
Ramón y Cajal logró, a través de evidencia experimental y esquemas dibujados a
mano, dar una comprensión de la funcionalidad y conectividad de las distintas es-
tructuras anatómicas (Cajal, 1911). En dicho artículo, Ramón y Cajal describe las
principales conexiones del hipocampo (Figura 1.2A), una estructura central en los
procesos de memoria y aprendizaje que tendrá gran relevancia para este trabajo de
tesis. Lo asombroso del trabajo de Ramón y Cajal fue su capacidad para entender
la dinámica de las estructuras nerviosas sin contar con herramientas que le permi-
tan medir y observar la variabilidad temporal, sino únicamente a partir de imágenes
anatómicas. Muchas de las técnicas modernas permiten estudiar al sistema nervioso
de forma dinámica. Desde reconstrucciones en tres dimensiones de la conectividad
cerebral en humanos (Cox y Jesmanowicz, 1999)(Hearne et al. 2016), hasta medir
la actividad eléctrica de neuronas aisladas (Goldring y Ratcheson, 1972), todo un
espectro de técnicas se despliegan entre medio.

En la figura 1.2A se muestra el esquema original de Ramón y Cajal para enten-
der la conectividad a nivel del hipocampo. Varias décadas después, con el desarrollo
de la tecnología, diversos estudios lograron confirmar los resultados propuestos por
Ramón y Cajal, realzando de esta manera su extraordinaria capacidad para inferir
procesos dinámicos, como por ejemplo, la dirección de los impulsos nerviosos, úni-
camente a partir de datos de la estructura neuronal. En el panel B de la figura 1.2
se muestra un esquema de la organización neuronal del hipocampo y cómo las sub
regiones se conectan a través de distintos tipos de neuronas para formar los circuitos
funcionales del hipocampo (extraído de Mandyam, 2013). En este trabajo se discu-
te la relación entre el sistema de estrés de la amígdala con la neuroplasticidad del
hipocampo, evaluando la formación de circuitos de memoria en esta estructura.

La imagenología del cerebro por ultrasonido se halla en la intersección de los
campos de investigación de Malphigi y Ramón y Cajal, ya que su base se encuentra
en lo que llamamos el acoplamiento neurovascular (Iadecola, 2017). Esto es la re-
lación que hay entre la actividad neuronal eléctrica y la perfusión sanguínea de los
tejidos nerviosos. La barrera hematoencefálica es un endotelio altamente especia-
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Figura 1.2: (A) Esquema realizado en 1911 por Ramón y Cajal para entender la conec-
tividad del hipocampo. (B) Extraido de Mandyam, 2013. Esquema representativo de los
circuitos neuronales presentes en el hipocampo. Se muestran las subregiones de esta estruc-
tura y cómo se conectan mediante distintos tipos de neuronas, lo que permite explicar las
bases funcionales de dicha estructura.

lizado que permite el intercambio de sustancias como oxígeno, agua, nutrientes o
distintos componentes químicos, entre el sistema vascular y el sistema nervioso. Es-
te traspaso se da a partir de la interacción de distintos componentes neurovasculares
como astrocitos, neuronas, microglías, perocitos o células vasculares, que dan lugar
a la denominada unidad neurovascular (como se ve en la figura 1.3). Esta unidad
funcional es la base de la relación entre la actividad neuronal y el flujo vascular.
Esto permite que distintas técnicas de imagenología, como la resonancia magnética
(a través de medir la oxigenación de la neurovasculatura) o el ultrasonido (al medir
el flujo sanguíneo) puedan obtener información del comportamiento neurológico
estudiando el componente vascular.

Este acoplamiento resulta fisiológicamente tan fundamental que un mal funcio-
namiento tiene implicancias directas en el desarrollo de importantes enfermeda-
des neurológicas (Zlokovic, 2008) (Girouard y Iadecola, 2006). Por ejemplo, en el
trabajo de Nunez-Elizalde et al. 2022 se analiza la relación directa entre la señal
eléctrica proveniente de las neuronas y la respuesta hemodinámica obtenida con
ultrasonido. El complejo proceso de intercambio elemental resta aún por compren-
derse en su totalidad, sin embargo, el ultrasonido ha permitido profundizar en el
entendimiento de esta unidad funcional.
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Figura 1.3: Esquema de la unidad neurovascular adaptado de Obermeier et al. 2013. En
el se muestra la interacción de los componentes del sistema nervioso, como las neuronas,
astricitos y microglías, con los componentes del sistema vascular para formar el acompla-
miento neurovascular. A partir de esta unidad funcional se da el intercambio de sustancias
vitales para el correcto funcionamiento de la neurona y la posterior actividad sináptica.

1.2. Ultrasonido funcional aplicado al campo de la
neurociencia

La implementación de técnicas de ultrasonido en el campo de la neurocien-
cia parece ir allanando de forma prometedora el camino hacia un entendimiento
más profundo del sistema nervioso. Más específicamente, en los últimos años se
ha desarrollado la técnica de ultrasonido funcional (o fUS por sus siglas en ingles:
"functional Ultrasound"). Esta técnica es una combinación de métodos tradicionales
de observación del flujo con ultrasonido, lo que se conoce como Power Doppler, y
el reciente desarrollo de la imagenología ultrarrápida por ultrasonido. Consiste en
adquirir un gran número de imágenes Doppler (es decir del flujo sanguíneo) a alta
cadencia, que luego se promedian y generan una única imagen de mayor sensibili-
dad que las individuales. Esta imagen mide el volumen de sangre en el cerebro (o
“cerebral blood volume”, CBV), que se relaciona directamente con la cantidad de
glóbulos rojos presentes en cada vaso. Como se mencionó anteriormente, el aco-
plamiento neurovascular posibilita la asociación directa entre esta medida vascular
con la actividad neuronal de la región comprometida. El incremento de sensibilidad
logrado permite detectar el cambio en el CBV de pequeños vasos, y la posibili-
dad de obtener imágenes sucesivas del flujo permite estudiar de forma dinámica la
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respuesta cerebral frente a un estímulo sensorial específico.

El creciente éxito del ultrasonido funcional aplicado al cerebro se debe a la po-
sibilidad de integrar un conjunto de cualidades importantes al momento de elegir
una técnica de imagenología. Podemos considerar 3 características principales que
son: la resolución espacio-temporal, la profundidad de observación y la versatilidad,
entendiendo esto último como la combinación de portabilidad, costo y diversidad
de sensores. En primer lugar el fUS combina una buena resolución temporal (≈ 1

segundo) y espacial (≈ 0.1mm) para observar la dinámica cerebral (Mace et al.
2013). Otros métodos de gran precisión espacial como la tomografía por emisión
de positrones no permiten una buena resolución temporal en los datos (≈ 10 se-
gundos), mientras que el uso de electrodos para el registro de la actividad eléctrica
permite una excelente resolución temporal pero muy baja resolución espacial (en el
orden de varios centímetros). Por otro lado, las técnicas ópticas permiten una buena
resolución espacial y temporal a la vez (≈ 10µm, ≈ 10µs), sin embargo no tienen
una buena capacidad de penetración, por lo que a nivel del cerebro solo se limitan
a estudiar la corteza. El ultrasonido funcional es capaz de obtener imágenes de es-
tructuras que se encuentran varios centímetros por debajo del cráneo (Mace et al.
2013). Esto va a depender del tipo de ondas que se estén utilizando, pero incluso
para altas frecuencias (30MHz) se logra una profundidad de penetración de 1cm,
suficiente para observar el cerebro completo de un ratón (Koekkoek et al. 2018).

Por último, la técnica de resonancia magnética funcional (fMRI) ha sido la más
utilizada para estudiar la dinámica cerebral, al combinar una gran capacidad de ob-
tener imágenes a distintas profundidades junto a una muy buena resolución espacio-
temporal (tamaño de píxel cúbico de ≈ 1mm y ≈ 3s para muestrear todo el cere-
bro). Sin embargo, el ultrasonido funcional representa una gran ventaja en cuanto a
costo, portabilidad y versatilidad. Mientras que en fMRI los equipos ocupan gran-
des espacios dentro de una sala, son pesados y difíciles de transportar, así como de
difícil adquisición para uso exclusivamente científico, el ultrasonido se presenta co-
mo una alternativa sumamente portable y económica (Wang et al. 2020). Además,
presenta la ventaja de poder utilizar sondas intercambiables para realizar distintos
tipos de análisis utilizando el mismo ecógrafo. Otra de las ventajas es su aplicación
a estudiar neonatos, donde el uso de fMRI implica una sedación del individuo no
deseada a edades tempranas. De la misma forma, gracias a su reducido tamaño y
portabilidad permite la investigación en pequeños animales los cuales no pueden
ser introducidos en campos magnéticos de gran magnitud como los presentes en
fMRI (Mace et al. 2013). De esta forma el fUS, se posiciona como una herramienta
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prometedora para la investigación neurológica.
En este sentido, el trabajo pionero de (Mace et al. 2011) abrió las puertas al de-

sarrollo de esta técnica aplicada a entender la dinámica cerebral. En dicho trabajo
se analiza la respuesta neurovascular al aplicar un estímulo específico en ratas, en
este caso el movimiento de las vibrisas. Como se muestra en la figura 1.4 se aplica
un patrón de estímulo externo y se evalúa qué región del cerebro se activa de forma
correlacionada con dicho estímulo. Esto permite analizar las regiones comprome-
tidas con una función sensorial específica. También demuestra las ventajas de la
buena resolución temporal al lograr analizar un episodio epiléptico cerebral, lo cual
es sumamente complejo con otras técnicas como resonancia magnética funcional
(Mace et al. 2013). La metodología desarrollada en este trabajo servirá de base para
los estudios de fUS posteriores, y demuestra la capacidad del ultrasonido funcional
para analizar la respuesta neurológica.

Figura 1.4: Adaptado de (Mace et al. 2011). En el panel de la izquierda se muestra la
señal Doppler obtenida con ultrasonido, superpuesta al estímulo generado, indicando la
concordancia entre ambas en la escala temporal. En el panel de la derecha se muestra la
activación de la corteza somatosensorial primaria (S1) y el núcleo ventral posterior medial
(VPM) al estimular las vibrisas de un ratón.

Durante la última década el fUS ha logrado importantes avances a nivel téc-
nico (referente a la metodología de adquisición y procesamiento de imágenes) y
tecnológico (relacionado al desarrollo de nuevos ecógrafos con mayor capacidad de
procesamiento y una variedad de sondas en 2 y 3 dimensiones). En cuanto a la reso-
lución espacial, la utilización de agentes de contraste permite observar la dinámica
sanguínea en vasos microscópicos. En el trabajo de Errico et al. 2015 se inyectan
microburbujas al torrente sanguíneo lo cual permite obtener, por primera vez utili-
zando ultrasonido, imágenes transcraniales del flujo a una escala de micrómetros.
Posteriormente el trabajo de Renaudin et al. 2022 demuestra la posibilidad de rea-
lizar un análisis funcional a partir de estas imágenes de resolución micrométrica.
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En él se cuantifica la hiperemia cerebral en una región activada con una resolución
temporal de 1 segundo.

Paralelamente, el desarrollo de nuevas sondas de ultrasonido ha permitido el es-
tudio funcional del cerebro en 3 dimensiones. En el trabajo de (Rabut et al. 2019) se
demuestra la capacidad de obtener información espacio temporal del flujo sanguí-
neo en un volumen del cerebro, y no solamente en un plano. Estudian la respuesta
a diversos estímulos sensoriales y la conectividad entre distintas partes del cerebro.

Por último, también se ha logrado aplicar el fUS mientras el animal se encuentra
en libre movimiento (Tiran et al. 2017). Esto representa una absoluta ventaja de
portabilidad frente a otras técnicas y posibilita a estudios combinados de registro
neurovascular y comportamiento de forma simultánea.

1.3. Conectividad cerebral y posibilidades del Ultra-
sonido funcional

Uno de los enfoques más utilizados a la hora de entender el funcionamiento del
cerebro refiere a estudiar la conectividad del mismo. Por conectividad entendemos
la interacción de distintas partes del cerebro, definidas a partir de una referencia ana-
tómica y estudiadas bajo un estado funcional específico. El objetivo es comprender
los patrones espacio-temporales de actividad intrínseca del cerebro, mientras este se
encuentra en un estado fisiológico determinado, el cual puede ser cumpliendo una
tarea específica o en reposo.

Una análisis de conectividad comprende varias etapas de post procesamiento de
los datos obtenidos a partir de imagenología. En primer lugar definir las regiones
de interés (que pueden ser en 2 o 3 dimensiones dependiendo la técnica) que son
relevantes para el estudio en particular. Para ello se utilizan referencias anatómicas
denominados Atlas del cerebro. Por ejemplo, en el caso de ratones, el Atlas Paxinos
y Franklin, 2019 exhibe cortes coronales y sagitales del cerebro, delimitando en
cada uno de ellos las regiones anatómicas presentes. Luego, esta anatomía debe
ser trasladada a las imágenes del cerebro obtenidas por imagenología (fUS, fMRI,
etc), que es donde se encuentra la información espacio-temporal del funcionamiento
neurológico. De esta forma se enlaza la funcionalidad con la anatomía cerebral. Los
siguientes pasos consisten en relacionar la señal temporal de las distintas regiones
de interés para formar lo que se conoce como redes del cerebro. Esto corresponde
a crear una red, o grafo, donde cada nodo sea una región de interés y analizar las
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Figura 1.5: Adaptado de Scheinost et al. 2017. Se muestra una representación característica
para analizar las redes funcionales del cerebro. Distintas regiones anatómicas del cerebro
se representan a través de distintos colores que permiten identificar su extensión espacial.
Luego se correlacionan las señales temporales representativas de cada región para evaluar
la conectividad entre ellas.

conexiones entre cada uno de ellos. En la figura 1.5 se observa un esquema adaptado
de Scheinost et al. 2017, donde se muestra la representación típica para analizar la
conectividad cererbral. En dicho trabajo se definen redes del cerebro para estudiar
la influencia del estrés prenatal en la conectividad. Distintas regiones anatómicas
del cerebro se representan a través de distintos colores que permiten identificar su
extensión espacial. Luego, a cada una de estas regiones se asigna una señal temporal
representativa, la cual se puede correlacionar con la señal análoga de otra región.
Así, dos señales con comportamientos similares representan una alta conectividad
entre dichas regiones, mientras que señales no coincidentes representan una baja
conexión.

A pesar del notable incremento en la utilización del fUS para estudiar el cerebro,
son escasos y muy recientes los trabajos donde se analiza la conectividad cerebral en
ratones u otros pequeños animales. Esto refiere a la relación funcional entre distintas
partes del cerebro, y cómo esta asociación varía en el tiempo. En el caso de Ferrier
et al. 2020 se analiza la respuesta a un estímulo y la conectividad para distintos
niveles de anestesia en ratones. Posteriormente, se compara la conectividad mientras
el ratón está siendo estimulado y cuando no lo está, con el objetivo de estudiar la
estructura de una posible red por defecto (Default Mode Network). Este tipo de
redes ampliamente estudiadas en humanos comprende un conjunto de asociaciones
funcionales cuando el individuo no está recibiendo un estímulo o tarea específica,
simplemente censando de forma pasiva el entorno. De dicho trabajo se desprende la
hipótesis de existencia de una posible red por defecto análoga en ratones.

Por otro lado, en Bertolo et al. 2021 se estudia la conectividad y emergencia de
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redes del cerebro de ratones utilizando fUS en 3 dimensiones. Se logra obtener imá-
genes del cerebro completo y comparar la respuesta al estímulo cuando el animal
está anestesiado y cuando está despierto. Finalmente en el trabajo de Baranger et
al. 2021 se aplica fUS para analizar la conectividad en neonatos. En dicho trabajo
se demuestra la conectividad interhemisférica en el cerebro de recién nacidos y se
estudian las diferencias en la red talamo-cortical para bebes prematuros.

1.4. Ultrasonido funcional como herramienta para
estudiar enfermedades neurodegenerativas

Entender el funcionamiento dinámico del cerebro no solamente aporta a una
comprensión fundamental de los mecanismos neurológicos sino también a la posi-
bilidad de diagnósticos y análisis clínicos de enfermedades. En los últimos años se
ha logrado aplicar satisfactoriamente ultrasonido funcional para evaluar alteracio-
nes vasculares en alguna de las principales enfermedades neurodegenerativas. En
el reciente trabajo de Morisset et al. 2022 utilizan fUS para estudiar la dinámica
vascular de la retina en un modelo de demencia en ratas. Se demuestra la capacidad
del fUS para reportar cambios en la respuesta hemodinámica entre ratones sanos
y enfermos, permitiendo así una temprana detección de alteraciones debidas a la
enfermedad. Como segundo ejemplo, el trabajo de Rytkonen et al. 2020 reporta va-
riaciones en la respuesta vascular medidas con fUS para ratones que modelan la
enfermedad de Alzheimer, acompañados además de efectos de neuroinflamación y
afección de la densidad sináptica. De esta forma el fUS se posiciona como una po-
tente herramienta para el análisis y diagnóstico de afecciones neurodegenerativas.

En particular, la enfermedad llamada Charcot-Marie-Tooth (CMT) es el desor-
den neuromuscular hereditario más común en humanos, con una prevalencia de 1
en 2500 (Pareyson y Marchesi, 2009)(Reilly et al. 2011). Los síntomas se presen-
tan en humanos como pérdida y debilitamiento muscular, comenzando por típicos
arqueamientos de pies y dedos del pie, continuando con una degeneración completa
de los miembros inferiores, y en estados más avanzados con la atrofia de manos
y miembros superiores. CMT está precisamente caracterizada a nivel molecular lo
que permite diagnósticos certeros, pero aun no existe un tratamiento farmacéutico
efectivo para su reversión y el tratamiento se restringe a la rehabilitación muscular
o cirugías como método paliativo de las deformaciones.

La causa de CMT reside en la mutación de ciertos genes que codifican proteínas
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asociadas a procesos de mielinización y formación cito esquelética en las células
de Schwann (Kun, Rosso et al. 2012). Estas células son las glías presentes en el
sistema nervioso periférico y su función es la de efectivizar el proceso de transmi-
sión del impulso nervioso a través del axón. Por lo tanto, se puede considerar a la
enfermedad de CMT como una afección nerviosa periférica.

Entender los mecanismos neurológicos subyacentes a dicha enfermedad resul-
ta primordial para una comprensión integral de la misma, y para el desarrollo de
posibles diagnósticos tempranos y tratamientos. En este sentido, a nivel local se
ha comenzado a estudiar la enfermedad de CMT en un modelo de ratón denomi-
nado Trembler (Di Tomaso et al. 2022)(Vazquez Alberdi et al. 2022)(Damian et
al. 2021)(Kun, Canclini et al. 2012). Esta cepa presenta una mutación genética es-
pontánea que afecta la codificación de una proteína denominada PMP-22 (Periphe-
ral myelin protein 22). Esta es la encargada de la mielinización en las células de
Schwann, generando así una hipomielinización del axón (J. Li et al. 2013). Más
específicamente el modelo Trembler-J presenta exactamente la misma mutación
puntual de la proteina PMP-22 que aparece en humanos con CMT (Valentijn et
al. 1992)(Martini, 1997). Esto presenta una gran ventaja a nivel biológico ya que
no debe intervenirse el modelo para lograr la enfermedad, sino que se da de forma
espontánea como herencia genética. Los síntomas que presentan los ratones en este
caso son movimientos erráticos, temblores constantes y ocasionales convulsiones
que llevan a una esperanza de vida menor (Suter et al. 1992).

Los trabajos recientes a nivel local han abierto la posibilidad de entender esta
neuropatía no solamente como una afección a nivel del sistema nervioso periférico
sino también debida a componentes del sistema nervioso central. En particular, en
el trabajo de (Damian et al. 2021) se muestra que la presencia de PMP-22 en la
región del hipocampo, y comportamientos diferenciales en test de ansiedad, indican
que dicha región puede jugar un rol preponderante en el desarrollo de la afección.

1.5. Objetivos y estructura de la tesis

De esta manera, surgen las siguientes interrogantes: ¿es posible implementar el
fUS para analizar esta enfermedad a través del modelo Trembler?, ¿es el fUS su-
ficientemente sensible para detectar alteraciones en la conectividad y la respuesta
a un estímulo en el modelo de CMT?, ¿tiene esta enfermedad una alteración del
componente neurovascular central? Esta tesis se propone responder estas pregun-
tas, teniendo como objetivo general la implementación del fUS para estudiar el
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modelo Trembler y aportar a una mejor comprensión de la enfermedad Charcot-
Marie-Tooth.

Para lograr esto nos propusimos una serie de objetivos específicos que permitan
ir abriendo el camino. La primera meta fue la implementación de la técnica de Dop-
pler Ultrarrápido, base del ultrasonido funcional. Hasta nuestro conocimiento, es la
primera vez que un grupo de investigación nacional o regional utiliza imagenología
por ultrasonido para el análisis de la actividad cerebral. Para lograrlo, una primera
etapa consistió en familiarizarme con la técnica a través de una revisión bibliográfi-
ca y una revisión de los códigos de programación para obtener las imágenes. Luego,
desarrollar el dispositivo experimental, que incluyó la puesta a punto de la secuencia
de adquisición de imágenes, el diseño de la metodología experimental para adquirir
las imágenes en ratones y el flujo de trabajo para el procesamiento de los datos. Esta
etapa finalizó una vez desarrollada una metodología lo suficientemente robusta de
adquisición de imágenes.

El segundo objetivo intermedio fue aplicar la imagenología Doppler Ultrarrá-
pida para evaluar si resulta suficientemente sensible para detectar variaciones del
flujo sanguíneo entre dos grupos. En este caso evaluamos si existen alteraciones
a nivel neurovascular entre ratones adultos jóvenes y adultos viejos debidas al en-
vejecimiento. Luego de la adquisición satisfactoria de las imágenes, se procesaron
mediante un método de segmentación en distintos niveles de flujo con el objetivo de
obtener una caracterización del CBV en cada individuo. Está novedosa propuesta
nos permitió discriminar el flujo de forma eficiente, pudiendo evaluar las diferen-
cias entre grupos, y encontrando un decremento de la perfusión sanguínea en los
ratones más viejos. Para validar los resultados obtenidos con imagenología Dop-
pler, los mismos ratones fueron evaluados con la técnica de Microscopía Confocal
(MC). Esta técnica ampliamente utilizada en caracterización vascular permite una
resolución espacial mucho mayor que el Doppler (en el entorno de los micróme-
tros). A través de MC se convalidaron los resultados Doppler, hayando en este caso
un detrimento de la red vascular en los ratones más viejos. Esto valida la potencia-
lidad del ultrasonido para estudiar diferencias en el flujo sanguíneo cerebral entre
distintos modelos neurológicos. Asimismo, la utilización combinada de ambas téc-
nicas contribuye de manera importante a entender la relación entre la red vascular
y la perfusión sanguínea, aplicado en este caso a la región del hipocampo. Esta tra-
bajo comparativo se condensa y finaliza con la publicación de un artículo científico
(Anzibar Fialho; Vázquez Alberdi; Martínez et al. 2022).

El último objetivo específico refiere a la implementación del fUS y su aplica-
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ción a ratones Trembler. En este caso se utiliza una adquisición y procesamiento de
imágenes similares al caso anterior pero se realiza un rediseño del procedimiento
experimental ya que el objetivo es evaluar la variación del CBV en el tiempo. Una
vez adquiridos satisfactoriamente los datos para ratones Trembler y ratones sanos,
se evalúa la respuesta a un estímulo sensorial específico y se estudia la conectividad
en cada grupo. Se definen parámetros para la caracterización de estas dos variables,
lo que permite confirmar alteraciones en la activación cerebral y conexión intrínseca
en ratones Trembler. Según la bibliografía consultada, esta es la primera vez que se
describe una alteración funcional de este tipo para dicho modelo animal, reforzando
además los trabajos previos que indican la alteración a nivel del sistema nervioso
central.

La estructura de la tesis tiene una correspondencia con los objetivos específicos
planteados y acompaña de forma cronológica el desarrollo del trabajo. El primer
punto es comprender cómo se adquieren las imágenes por ultrasonido del cerebro
y cómo se realizó experimentalmente en nuestro caso. Para ello, en el capítulo 2 se
describen los principios físicos detrás de la obtención de imágenes, realizando un
desarrollo constructivo de los distintos elementos necesarios para implementar la
imagenología Doppler Ultrarrápida, y posteriormente el ultrasonido funcional. En
el capítulo 3 se describe el dispositivo experimental utilizado y parte de la meto-
dología general que permite obtener una imagen correcta, especialmente al filtrado
de las imágenes para poder obtener la señal de flujo sanguíneo. El capítulo 4 des-
cribe los métodos y resultados del trabajo comparativo entre imagenología Doppler
y microscopía confocal. La discusión presentada en esta sección confirma la gran
capacidad del ultrasonido para estudiar la vasculatura cerebral y sus posibilidades
de aplicación. En el capítulo 5 se describe la implementación del fUS y su aplica-
ción al modelo de degeneración Trembler. Los resultados y discusión presentados
demuestran la potencialidad del método, así como la gran relevancia biológica para
entender en mayor profundidad el modelo de ratón utilizado y la consecuente enfer-
medad. El capítulo 6 contiene las conclusiones generales del trabajo, y el capítulo 7
las consideraciones que surgen del proceso integral del trabajo en su conjunto y se
presentan los posibles trabajos a futuro.
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Capítulo 2

Imagenología Doppler Ultrarrápida
y Ultrasonido Funcional

La imagenología por ultrasonido tiene sus principios básicos en la eco localiza-
ción, técnica que muchos animales en la naturaleza, como murciélagos o delfines,
utilizan como fuente de percepción y ubicación espacial. Esto lo logran emitiendo
ondas de sonido y recibiendo dicha onda reflejada luego de ser distorsionada por
el medio. Los primeros sistemas de eco localización creados por humanos se utili-
zaban para la exploración sub acuática, especialmente tras el incidente del Titanic
en 1913, el interés por sensar las profundidades del mar cobró una gran relevancia
(Szabo, 2004), dando lugar al instrumento conocido como sonar.

En los años siguientes a la segunda guerra mundial, tras el desarrollo tecnológi-
co del sonar y el radar, las tecnologías aplicadas a ondas de sonido, puestas ahora
a disposición de la medicina, permitieron explorar el interior del cuerpo humano.
De esta forma, y tras la invención del reflectoscopio utilizada para localizar defec-
tos en metales, se comenzaron a desarrollar los primeros instrumentos de imágenes
médicas utilizando sonido (Szabo, 2004). La velocidad del sonido en los tejidos hu-
manos no presenta una gran variabilidad, esto posibilita una localización precisa en
profundidad de distintos objetivos, lo cual se logra a partir de calcular los tiempos
de vuelo de las ondas de sonido. El valor establecido para la velocidad del sonido en
tejidos blandos es de c = 1540 m/s, y fue medido en 1950 por George D. Ludwing,
manteniéndose hasta el día de hoy como el valor estándar utilizado.

Cuando una onda de sonido se propaga en un medio, como el interior del cuerpo
humano, su energía será atenuada en función de la distancia. Esto puede ser debi-
do a que la onda es reflejada o dispersada(en inglés scattering), o a que la onda es
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absorbida por el medio transfiriendo calor al mismo (Shung, 2005). Las imágenes
ultrasónicas son formadas a partir de los ecos reflejados en la interfaz de dos estruc-
turas, como también del scattering difusivo debido a inhomogeneidades del medio.
Es decir, que el cambio de impedancia acústica de los distintos tejidos presentes
en el medio, refleja las ondas de sonido que vuelven al receptor. Debido a que la
velocidad del sonido es la misma para todos estos tejidos, entonces la señal prove-
niente del scattering será característica de la forma y composición de los dispersores
allí presentes. Luego, el procesamiento de esta señal permite la reconstrucción del
medio en una imagen con una escala representativa de la densidad de dispersores.

Paralelamente, estos avances fueron posibles gracias al desarrollo y entendi-
miento de nuevos materiales, en especial los denominados piezoeléctricos. Estos se
caracterizan por sufrir cambios en sus dimensiones físicas al aplicarles un campo
eléctrico, y de forma inversa generan una diferencia de potencial interna al apli-
carles una deformación (Shung, 2005). Cristales con estas propiedades son la base
de cualquier transductor ultrasónico actual. Tomando ventaja de su doble utilidad,
por un lado se aplica un campo eléctrico al cristal para generar ondas de sonido a
partir de la deformación del material, y en el proceso inverso, son utilizados para
la recepción de ondas que deforman el material y transducen el impulso a una se-
ñal eléctrica. De esta manera la intensidad de la onda recibida se verá como una
variación de potencial eléctrica en la señal.

En especial, la imagenología Doppler (técnica central de este trabajo) es posible
gracias a la dispersión de la onda por los glóbulos rojos presentes en el torrente san-
guíneo (Angelsen, 1980)(Yuan y Shung, 1988). La capacidad de resolución para ver
estos dispersores dependerá de la longitud de onda del sonido que se esté enviando
al medio, ya que debe ser del orden del tamaño del dispersor que se quiere observar.
Por lo tanto una menor longitud de onda corresponde a una mejor resolución. Sin
embargo, cuanto menor es la longitud de onda (o, si consideramos una velocidad
constante en el medio, mayor frecuencia) tendremos más atenuación de la onda,
por lo tanto existe un compromiso al momento de elegir qué transductor utilizar en
función de la aplicación.

2.1. Efecto Doppler y Power Doppler

Algunas de las técnicas ultrasónicas que permiten la visualización del flujo san-
guíneo dentro del cuerpo se valen del efecto Doppler, que corresponde al cambio de
frecuencia experimentado por una onda cuando hay una variación en la velocidad
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relativa entre la fuente y el receptor. Supongamos que la fuente emite sonido a una
frecuencia f mientras se mueve a una velocidad v hacia el receptor, que a su vez
tiene una velocidad u en dirección a la fuente, entonces la frecuencia percibida por
el receptor estará dada por (Kinsler et al. 2000):

f ′ = f
c+ u

c− v
(2.1)

en el caso de que la fuente se aleje del observador v es negativa, de la misma
forma si el receptor se aleja de la fuente entonces u es negativa. En el caso que v ≪ c

y u ≪ c la ecuación anterior se puede simplificar desarrollando a primer orden los
términos del numerador y el denominador y obtener la siguiente ecuación:

f ′ = f [1 +
u+ v

c
] (2.2)

Lo descrito anteriormente es valido para el caso en que observador y fuente
se muevan en la misma linea de dirección, en el caso de que la dirección se de
con un ángulo debemos hacer una corrección en la ecuación. Esto es lo que ocurre
cuando un transductor envía una onda de sonido al interior del cuerpo para observar
el movimiento de la sangre. En este caso la dirección de propagación de la onda
acústica y el movimiento de las células del flujo sanguíneo no será siempre paralelo.
Como vemos en la figura 2.1 tenemos un ángulo θ entre el haz de ultrasonido y la
dirección de movimiento de los glóbulos rojos que viajan a una velocidad v:

Figura 2.1: Esquema de insonificación de un vaso sanguíneo con un haz de ultrasonido. El
haz y la velocidad de movimiento de los glóbulos rojos presentes en la sangre forman un
ángulo θ. Adaptado de (Shung, 2005)
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en este caso solamente la componente de velocidad paralela al haz es la que
ocasionará el cambio en frecuencia, en este caso sería v.cosθ. Utilizando la ecuación
2.2 podemos calcular la frecuencia percibida por el observador (los glóbulos rojos)
como:

f ′
T = fT (1 +

v.cosθ

c
) (2.3)

donde fT es la frecuencia transmitida por el transductor y c es la velocidad del
sonido en el medio. Luego de que la onda es difractada y vuelve al transductor,
experimenta un nuevo cambio en frecuencia debido a que la fuente, que ahora son
los glóbulos rojos, tienen un movimiento relativo con respecto al observador, que
ahora es el transductor. Este cambio en frecuencia sería, a primer orden:

fR = f ′
T (1 +

v.cosθ

c
) = fT (1 +

v.cosθ

c
)(1 +

v.cosθ

c
) ≈ fT (1 +

2v.cosθ

c
) (2.4)

donde fR es la frecuencia recibida por el transductor y se utilizó la ecuación 2.3
para la frecuencia de los ecos a partir de los glóbulos rojos. Lo que nos interesa
computar es la diferencia entre la frecuencia original emitida por el transductor y la
frecuencia final recibida, a la cual llamaremos Frecuencia Doppler:

fDop = fR − fT = fT (1 +
2v.cosθ

c
− 1) =

2vf0
c

cosθ (2.5)

Si invertimos la relación anterior despejando para la velocidad obtenemos:

v =
cfDop

2f0cosθ
(2.6)

De esta forma lo métodos de imagenología Doppler permiten medir la veloci-
dad de la sangre a partir del cambio en frecuencia experimentado por las ondas de
ultrasonido que son enviadas al medio y difractadas por los glóbulos rojos.

Las primeras técnicas desarrolladas para medir dicha velocidad consistían en
enviar ondas de ultrasonido de forma continua al medio y evaluar la frecuencia Dop-
pler a partir de un espectrosonograma, que consiste en mostrar la frecuncia Doppler
o velocidad en función del tiempo. Esta señal recibida del medio es lo que deno-
minamos señal Doppler (Szabo, 2004). Para los transductores usados clínicamente,
que su frecuencia de emisión varía entre 1-15 MHz, y para velocidades de la sangre
típicas en el cuerpo humano, entre 10-100 cm/seg, las frecuencias Doppler caen,
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fortuitamente, dentro del rango audible. Por lo tanto los primeros diagnósticos se
limitaban a «escuchar» el flujo sanguíneo (Nelson y Pretorius, 1988). En este caso,
el transductor se divide en dos piezoeléctricos, uno que se encarga de enviar la onda
y otro de recibir.

La principal desventaja presentada por este método es la imposibilidad de dife-
renciar espacialmente de donde proviene la señal Doppler Shung, 2005. Si tenemos
dos vasos muy próximos en la región donde estamos enviando las ondas de sonido,
lo que tendremos es una señal global que no permite medir individualmente la ve-
locidad en cada uno de los vasos. Para salvar este problema en vez de realizar una
emisión continua se aplicaba una emisión por pulsos de ultrasonido, esto se conoce
como Doppler pulsado o Pulsed Wave Doppler (PW). La principal ventaja de esto
es que podemos controlar la profundidad a la que estamos enviando el pulso de ul-
trasonido; ya que conocemos la velocidad de propagación en el medio y podemos
medir el tiempo que demora en salir y volver el pulso al transductor.

El diagrama de la figura 2.2 muestra los pasos necesarios para obtener la se-
ñal Doppler con la técnica de PW. Un generador de pulsos de varios ciclos excita
al transductor pasando antes por una compuerta que permite diferenciar entre la
recepción y emisión, ya que en este caso se utiliza el mismo piezoeléctrico para
ambas funciones. A su vez, el mismo pulso enviado al transdcutor se almacena con
un delay temporal que va a servir para sincronizar o activar el circuito de muestreo.
Por lo tanto, en la técnica de PW la frecuencia de muestreo de la señal Doppler
estará dada por la diferencia de tiempo entre la emisión de un pulso y el siguiente.
Esto se suele denominar frecuencia de repetición de pulsos (PRF-pulse repetition
frequency). Los ecos que recibe el transductor son amplificados y demodulados a
través de la técnica de muestreo en fase y cuadratura (Szabo, 2004) (Evans et al.
2011). De forma simplificada, esto consiste en muestrear la señal a un tiempo t0, y
luego muestrearla un tiempo t0 + TPRF/4, donde TPRF es el periodo de repetición
de pulsos TPRF = 1/PRF . Esto permite separar la señal analógica original en dos
señales digitales denominadas I (en fase) y Q (en cuadratura). Esto es imprescindi-
ble para poder diferenciar la dirección de movimiento del flujo sanguíneo (Szabo,
2004). Por último, se aplica un filtro para eliminar las frecuencias bajas presentes
en la señal Doppler. Estas señales corresponden a movimientos lentos provenientes
principalmente de los tejidos aledaños al vaso sanguíneo.

Una contraparte de este método es la velocidad máxima que se puede medir. En
este caso estará limitada por el PRF, que, por el teorema de muestreo de Nyquist,
debe ser dos veces mayor a la máxima frecuencia Doppler que estemos midiendo.
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Figura 2.2: Esquema de adquisición de la señal Doppler para la técnica de Doppler pulsado.
Adaptado de (Shung, 2005)

De otra forma tendremos aliasing, es decir la aparición de frecuencias espurias en
la señal debido al submuestreo.

PRF > 2fDmax >
4vmaxf0

c
(2.7)

donde se usó la ecuación 2.6 para un ángulo θ = 0. Además el PRF se relaciona
con la profundidad de la región donde estamos obteniendo la señal, ya que todos los
ecos deben llegar al transductor previo a que se envíe el siguiente pulso, es decir:

TPRF =
1

PRF
>

2zmax

c
(2.8)

por lo tanto juntando las dos ecuaciones anteriores tenemos una velocidad má-
xima de:

vmax ⩽
c2

8f0zmax

(2.9)

Una vez que se tiene la señal Doppler se puede analizar de diversas maneras;
en primer lugar, al igual que se mencionó para el Doppler de emisión contínua, se
puede escuchar el espectrosonograma. Otra técnica más avanzada permite super-
poner un mapa de colores sobre una imagen ecográfica convencional de la región
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que se está estudiando donde se da la información de velocidad media en la región
de estudio. Esto es conocido como Color Doppler (Evans et al. 2011). En la figura
2.3A se observa un ejemplo de esta técnica donde el mapa de colores muestra la
magnitud y dirección de la sangre en un arteria y una vena. El valor de velocidad
en este caso no se obtiene de una única medición sino haciendo un promedio de la
señal Doppler (Kasai et al. 1985) (Angelsen, 1981).

Figura 2.3: (A) Imagen tomada de (Evans et al. 2011) donde se muestra la técnica de
Color Doppler para medir la velocidad en la arteria femoral superficial (SFA) y la vena
femoral superficial (SFV). (B) Imagen en la modalidad Power Doppler de la vasculatura
renal. Extraido de (Szabo, 2004)

En último lugar, y de forma más relevante para este trabajo, otra información
que se puede obtener de la señal Doppler es su potencia, cuya técnica imagenológi-
ca se conoce como Power Doppler (Rubin et al. 1994), (Babcock et al. 1996). Esta
modalidad es más simple de implementar que el Color Doppler y presenta algunas
ventajas importantes para el estudio de ciertos flujos. Matemáticamente, consiste en
cuantificar, a partir de la señal Doppler (SDoppler(f)), su intensidad, lo que corres-
ponde a la integral de la densidad de potencia espectral (Szabo, 2004):

∫ ∞

−∞
P (f) df =

∫ ∞

−∞
SDoppler(f)

2 df ≈
N∑

n=1

I2(n) +Q2(n) (2.10)

donde I(n) y Q(n) son las señales que se obtienen luego del muestreo por cua-
dratura, siendo n cada una de las muestras. En los trabajos Rubin et al. 1995 y
Rubin et al. 1997 se demuestra que el valor obtenido de la señal de Power Dop-
pler es proporcional al volumen sanguíneo del área muestreada. En el trabajo de
Shung et al. 1976 se explica como la señal Doppler está directamente relacionada
al scattering producido por los glóbulos rojos presentes en la sangre. De esta forma
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la información obtenida corresponde a la cantidad de glóbulos rojos que se están
insonorizando, desplegada como una escala de colores como se muestra en la figura
2.3B. A esta señal de volumen sanguíneo se la denomina Cerebral Blood Volume

(CBV).
A diferencia del Color Doppler en este caso no tenemos ninguna información

de la dirección y velocidad del flujo. Sin embargo, representa ciertas ventajas como
la capacidad de detectar señal aun teniendo un flujo perpendicular al haz de ultra-
sonido, el problema del aliasing es eliminado ya que en este caso no nos importa
la velocidad, y las imágenes pueden promediarse para alcanzar una mejor relación
señal sobre ruido. De esta forma el Power Doppler resulta ser una técnica mucho
más sensible para detectar flujo que el Color Doppler (Babcock et al. 1996). Esto
resulta especialmente importante a la hora de observar el flujo en vasos pequeños
como los presentes en el cerebro de pequeños animales.

2.2. Imagenología Ultrarrápida

Tradicionalmente, la imagenología médica por ultrasonido consiste en focalizar
un haz de ultrasonido en una región específica y registrar los ecos producidos por
los dispersores presentes en dicha región del medio. Existen mútiples maneras de
representación de la señal producida por la retro dispersión o backscattering, la más
sencilla se conoce como A-mode, que consiste en utilizar un único transductor para
enviar y recibir un haz de sonido, y graficar la amplitud de la señal de backscattering
en función del tiempo (figura 2.4A). En este caso la amplitud es proporcional a un
voltaje que corresponde a la excitación del piezoeléctrico que compone el transduc-
tor. El tiempo que demora el eco en volver al transductor lo relacionamos, a través
de la velocidad del sonido en el medio, con la profundidad del dispersor que genera
dicha señal. De esta forma podemos tener una nueva representación denominada
B-mode, donde la amplitud de la señal recibida se muestra en escala de grises en
función de la profundidad (figura 2.4B). Finalmente, utilizando un arreglo de trans-
ductores, que se denomina array, podemos llegar a la clásica representación en 2
dimensiones espaciales, donde cada punto de la grilla contiene la información de la
amplitud del backscattering (figura 2.4C).

Para el caso de la imagen en 2 dimensiones, como la que se observa en la figura
2.4C, debemos considerar que la señal de backscattering proveniente de un punto
específico (x, z) tiene distintos tiempos de recorrido para cada uno de los elementos
del array. Tomando como referencia la figura 2.5A vemos que para el elemento
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Figura 2.4: (A) Esquema de funcionamiento del A-mode, donde la información que se
obtiene es la amplitud de la señal de backscattering en función del tiempo. (B) Esquema
de funcionamiento del B-mode, donde la información que se muestra es la amplitud en
escala de grises en función de la profundidad. Siendo blanco el mayor valor de amplitud
y negro el cero. (C) B-mode en 2 dimensiones tomado con un conjunto de piezoeléctricos
(transductores). En este caso el transductor es un conjunto de varios piezoeléctricos. Imagen
extraída de (Montaldo et al. 2009).

ubicado en la posición x1 la distancia que debe recorrer el eco proveniente de (x, z)
es

√
z2 + (x− x1)2, mientras que para el elemento ubicado en x dicha distancia es

z. Para una velocidad en el medio de propagación de c = 1500m/s (valor típico
utilizado para el cuerpo humano), entonces estas distancias se pueden expresar en
tiempos como t = z

c
. Considerando ahora el recorrido total de la onda de sonido,

que sale del elemento x, viaja al punto (x, z) y retorna al punto x1, podemos escribir
el tiempo total como:

τ(x1, x, z) =
z

c
+

√
z2 + (x− x1)2

c
(2.11)

De esta forma, para cada elemento del transductor el eco proveniente del punto
(x, z) llegará con una diferencia temporal respecto a los demás, esto se ilustra en
la figura 2.5B. Para poder sumar las contribuciones de forma coherente y obtener
una única señal para dicho punto de la imagen debemos realizar el proceso que
se conoce como formación de haz o beamforming (Shung, 2005). Este consiste en
aplicar un delay temporal a la señal que llega a cada elemento teniendo en cuenta la
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ecuación 2.11.

Figura 2.5: (A) Esquema de recepción para un elemento ubicado en x1. El eco de un haz
de ultrasonido emitido en el punto x y recibido por el elemento x1 corresponde al sonido
viajando hasta un difusor a una profundidad z y luego una distancia

√
z2 + (x− x1)2 hasta

el elemento x1. (B) Para poder sumar coherentemente los ecos producidos por un difusor en
(x, z) se deben aplicar los retardos temporales correspondientes a cada uno de los elementos
del array.

La forma tradicional de obtener una imagen de ultrasonido consiste entonces
en: focalizar la emisión pulsada de varios elementos en un punto objetivo (esto se
hace también a través de retardos temporales pero aplicados a la emisión (Tanter y
Fink, 2014)), recibir las señales de backscattering, y aplicar un beamforming para
reconstruir una única línea de imagen. Luego, la imagen completa se forma línea
por línea, cambiando el punto de focalización para todo el campo de visión del
transductor (figura 2.6A).

Sin embargo, esta metodología representa una limitante si se quieren observar
procesos que ocurren rápidamente, como puede ser la propagación de una onda me-
cánica dentro del cuerpo humano o el movimiento de la sangre en algunos vasos. Por
lo tanto, para poder estudiar estos procesos se requiere adquirir una gran cantidad
de imágenes por segundo. En primer lugar, las limitaciones del ultrasonido con-
vencional se dan porque debemos realizar el beamforming para cada línea previo a
pasar a la siguiente, lo cual introduce un tiempo significativo de procesamiento que
restringe la cadencia final a 30 o 40 imágenes por segundo (Montaldo et al. 2009).
En segundo lugar, y especialmente cuando queremos observar movimientos rápidos
como los hemodinámicos, tendremos una falta de sincronización entre los distintos
puntos de la imagen; por ejemplo, entre la primera línea de focalización y la última
pueden pasar varias décimas de segundo (Mace et al. 2013). Para superar estas difi-
cultades y poder obtener mayor cantidad de frames por segundo se desarrolló lo que
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se conoce como imagenología ultrarrápida (Montaldo et al. 2009)(Tanter y Fink,
2014)(Bercoff et al. 2011).

Esta técnica consiste en emitir ondas planas con todos los elementos del array
para generar una señal de backscattering de todos los puntos de la imagen a la mis-
ma vez (figura 2.6B). Luego estos ecos son recibidos y almacenados en la memoria
de la computadora. Finalmente, la imagen total se reconstruye a partir de un beam-
forming paralelo, ya que en este caso los retardos temporales que se deben aplicar
son los mismos para todas las emisiones. De esta forma se aumenta considerable-
mente la cantidad de frames por segundo que se pueden obtener en comparación
al método de focalización, pudiendo conseguir hasta 100 veces más frames en una
misma ventana temporal (Bercoff et al. 2011). Sin embargo, la calidad de la imagen
se ve afectada y la relación de señal sobre ruido no alcanza los valores obtenidos por
el método de focalización (Montaldo et al. 2009). Para ello, se propuso una mejora
en la técnica que consiste en emitir ondas planas con diferentes ángulos, recuperan-
do de forma virtual la focalización en distintos puntos de la imagen (figura 2.6). La
imagen final en este caso es una imagen compuesta que resulta de sumar las imáge-
nes ultrarrápidas para los distintos ángulos, donde en cada una de ellas lo retardos
temporales deben contemplar el ángulo de emisión (Montaldo et al. 2009). De esta
forma se pueden obtener imágenes de igual calidad que el método de focalización
pero con una frecuencia de imagen 16 veces más grande (Bercoff et al. 2011).

2.3. Doppler Ultrarrápido y Ultrasonido Funcional

La imagenología ultrarrápida aplicada a la técnica de Power Doppler trae consi-
go un importante incremento de la sensibilidad en las imágenes. Es decir, aumenta
la capacidad de detectar señal de flujo con intensidades muy pequeñas en relación a
las fluctuaciones propias de la técnica. La capacidad de adquirir una gran cantidad
de imágenes por segundo y la baja velocidad de la sangre en la neurovasculatura
(varía entre 0.5 y 1.5mm/s, Ivanov et al. 1981) permiten que las señales sean pro-
mediadas, incrementando de esta forma la relación señal sobre ruido (Mace et al.
2013). Esto es especialmente importante para poder muestrear la vasculatura cere-
bral ya que el flujo en pequeños vasos se vuelve difícil de detectar mediante los
métodos tradicionales de imagenología Doppler.

En la figura 2.7 se comparan la metodología y resultados alcanzados con ultra-
sonido convencional de focalización, y lo equivalente para el doppler ultrarrápido
aplicado a la vasculatura cerebral. En el caso del ultrasonido convencional (figura
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Figura 2.6: (A) Esquema de la técnica convencional para imagenes de ultrasonido. Se fo-
caliza en distintos puntos de la región de interés para ir construyendo la imagen final linea
por línea. (B) Para la imagenología ultrarrápida se emiten ondas planas y reconstruye toda
la región de interés para un mismo instante. (C) Para incrementar el contraste en la image-
nología ultrarrápida se emiten ondas planas con distintos ángulos, recuperando de manera
virtual, al momento de hacer el beamforming, la focalización en distintas partes de la ima-
gen.

2.7A) la imagen se subdivide en bloques de 16 líneas, donde cada una de ellas es
adquirida mediante focalización en aproximadamente 1ms. Luego para cada bloque
se toman unas 40 imágenes, y se continua al siguiente bloque hasta muestrear toda
la región deseada, teniendo esto un tiempo final de 0.32s. Por lo tanto para cada
punto de la imagen solo se obtuvieron 40 muestras en el tiempo total de adquisi-
ción. En el caso del Doppler Ultrarrápido (figura 2.7B) se emiten 16 ondas planas
a distintos ángulos y se suman para formar una única imagen compuesta de todo
el cerebro en un tiempo de 1s. Luego, para un tiempo de 0.32s se pueden obtener
320 imágenes compuestas que se promedian y filtran para alcanzar la imagen final.
En este caso cada punto de la imagen fue muestreado unas 320 veces, unas 8 veces
más que en el caso anterior. En los resultados de ambos métodos se puede obser-
var de forma clara el importante incremento en la sensibilidad para detectar vasos
sanguíneos.

La implementación de esta técnica combinada se dió inicialmente en los traba-
jos de Bercoff et al. 2011 y Mace et al. 2011. En el primero de ellos se compara el
método tradicional de imagenología por focalización del haz con la imagenología
ultrarrápida aplicada a la visualización de flujo. Donde se demuestra la viabilidad
de la nueva técnica desarrollada en incrementar la cadencia de imagen, así como la
mejora en resolución, sensibilidad y capacidad de discriminar entre flujo y tejido.
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Figura 2.7: Adaptado de (Mace et al. 2013) en la que se compara: (A) la metodología de
ultrasonido convencional focalizando línea a línea para las distintas partes de la imagen,
lo que genera una baja cadencia de imagen resultando en pocos puntos de muestreo para
observar el flujo vascular, finalmente se muestra el resultado de imagen obtenida, y (B)
metodología e imagen final alcanzada con la técnica de Doppler Ultrarrápido, la cual a
partir de la emisión de ondas planas posibilita un incremento en la cadencia de imagen,
resultando en una mejor capacidad de detectar flujo en pequeños vasos del cerebro.

Se concluye que el Doppler Ultrarrápido es una técnica capaz de obtener informa-
ción con alta resolución espacial y temporal simultaneamente, permitiendo realizar
análisis a tiempo real de la dinámica vascular.

El segundo trabajo explora la utilización del Doppler Ultrarrápido para hacer
una análisis funcional aplicado a la vasculatura cerebral en pequeños animales. Este
estudio sienta las bases para lo que se conoce como Ultrasonido Funcional (fUS,
por sus siglas en inglés), que corresponde a evaluar la respuesta neurovascular a un
estímulo sensorial específico. La actividad neurológica conlleva un incremento en
la necesidad de oxígeno por parte de las neuronas, que se manifiesta en un necesario
aumento del flujo sanguíneo hacia dichas células. Este sistema conjunto de neurona-
vasculatura se denomina acoplamiento neurovascular (Iadecola, 2017) y es la clave
del fUS. Está asociación permite que el estudio de la dinámica vascular sea repre-
sentativa de la actividad neurológica subyacente. En la publicación de Mace et al.
2011 se describe la metodología para evaluar la respuesta al movimiento de las vi-
brisas en ratas y su correspondiente activación en la corteza cerebral. Esto se logra
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gracias a la capacidad del fUS de adquirir imágenes cada 1 segundo permitiendo
así evaluar la evolución del flujo sanguíneo en las distintas partes del cerebro. No
solamente se demuestra su capacidad de observar la respuesta a estímulos sino que
se aplica al estudio de la propagación de un episodio de epilepsia cerebral inducida.

De esta forma el fUS se sitúa como una técnica de gran capacidad para estudiar
la dinámica del cerebro, principalmente debido a su resolución espacio-temporal, su
profundidad de observación y portabilidad (ver sección Ültrasonido funcional apli-
cado al campo de la neurociencia"del capítulo 1). El trabajo de tesis aquí presentado
basa su metodología en lo desarrollado por Mace et al. 2011. Para ello se tomaron
imágenes del flujo sanguíneo cerebral de ratones con el objetivo de explorar nue-
vas capacidades de la imagenología Doppler Ultrarrápida y la implementación del
ultrasonido funcional para estudiar la conectividad cerebral.
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Capítulo 3

Dispositivo experimental

Como se mencionó anteriormente el objetivo experimental es adquirir imáge-
nes Doppler Ultrarrápidas del cerebro de ratones. En este capítulo se explica el
instrumental utilizado, el procedimiento para adquirir los datos, el procesamiento
necesario para obtener una imagen de flujo y los modelos animales utilizados.

3.1. Secuencia de adquisición de imágenes

Para poder implementar la imagenología Doppler ultrarrápida, y posteriormen-
te el Ultrasonido Funcional, necesitamos de un ecógrafo programable que permita
generar la secuencia de adquisición necesaria para cada caso. De esta forma se uso
un sistema Vantage de Verasonics como se muestra en la figura 3.1A. Este equipo
tiene un módulo de conexión de 256 elementos lo que permite utilizar sondas de
igual o menor cantidad de elementos. En nuestro caso se utilizó una sonda de la
marca Vermon de 15MHz de frecuencia central con 128 elementos integrando un
array lineal. El paso entre elemento y elemento es de 0.1mm.

Previo a adquirir las imágenes los animales se colocan en un sistema estereotáxi-
co como el que se muestra en la figura 3.1B. Este permite fijar la cabeza del animal y
colocar la sonda en un sistema de posicionamiento de tres dimensiones para alinear-
la con el plano coronal del cerebro. En las tres direcciones el paso del movimiento es
0.1mm. Adicionalmente se utiliza una cama térmica (Physitemp HP-1M) conectada
a un control de temperatura continuo (Physitemp TCAT-2DF y Physitemp RET-3)
que mantiene al ratón en el entorno de los 37ºC.

El proceso de adquisición de las imágenes, mostrado en la figura 3.2, comienza
por alinear la sonda ultrasónica al plano coronal. Debido a que la velocidad del so-
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Figura 3.1: (A) Imagen del sistema Vantage de Verasonics utilizado para adquirir las imá-
genes. (B) Sistema de posicionamiento estereotáxico donde se coloca el ratón junto a la
cama térmica y la sonda alineada a su cabeza.

nido en el aire es mucho menor a la velocidad en el tejido corporal se utiliza un gel
de ultrasonido para acoplar ambos medios y permitir que las ondas lleguen al cere-
bro. La sonda de emisión-recepción está controlada por el sistema Verasonics que
contiene el código para la secuencia de adquisición. La frecuencia de muestreo del
ultrasonido corresponde a 500Hz y se emiten ondas planas para 4 ángulos distintos
(−6◦,−2◦, 2◦, 6◦), donde se realiza un promedio de 3 emisiones y recepciones por
cada uno de ellos. La adición coherente de las imágenes para los distintos ángulos,
es decir realizar el beamforming correspondiente, da como resultado lo que llama-
mos la imagen compuesta. Una imagen Doppler corresponde al promedio de 350
imágenes compuestas.

Por lo tanto, tenemos una matriz de 2 dimensiones espaciales, en este caso de
128 × 82 píxeles (para las imágenes presentadas en el capítulo 5 el tamaño es
128 × 41), donde el tamaño del píxel es (0.1 × 0.1)mm, y una dimensión tem-
poral correspondiente a las 350 imágenes compuestas. Finalmente para obtener la
imagen que se muestra en la figura 3.2 se aplica un filtro espacio-temporal de des-
composición en valores singulares (como se explica en la siguiente sección) y se
promedian las 350 imágenes compuestas. El tiempo total para adquirir una imagen
Doppler es de 1 segundo. Como se explicó en el capítulo anterior, la intensidad de la
imagen corresponde al CBV medido para cada píxel, en este caso computado como
decibeles (dB).

El código utilizado en el ecógrafo fue escrito por Dr. Javier Brum y Dr. Jerome
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Figura 3.2: Flujo de adquisición para una imagen Doppler. La sonda ultrasónica se alinea al
plano coronal y se conecta al sistema Verasonics. Con una frecuencia de muestreo de 500Hz
se obtiene una imagen compuesta a partir de 12 emisiones de ondas planas (4 ángulos y 3
emisiones por ángulo). La imagen final es el promedio de 350 imágenes compuestas que se
filtran a partir de una descomposición en valores singulares (SVD).

Baranger, en base a códigos anteriores desarrollados por el grupo de investigación
Physics for Medicine (https://www.physicsformedicine.espci.fr/). En esta tesis se
realizó la revisión de todos los procesos computacionales involucrados, se modifi-
caron los parámetros necesarios para el equipamiento disponible y se efectuaron las
actualizaciones necesarias.

3.2. Filtro espacio-temporal para imágenes Doppler

Luego de la adquisición de la imagen es necesario la aplicación de un filtro
para eliminar información no deseada presente en las mismas. Adicionalmente a
las fluctuaciones relacionadas al flujo sanguíneo, existe un movimiento de tejido,
de baja frecuencia, correspondiente a los movimientos propios del organismo del
animal. Convencionalmente esta señal de baja frecuencia se elimina utilizando un
filtro pasa alto. Sin embargo, trabajos más recientes han propuesto la utilización
de un filtro espacio-temporal conocido como descomposición en valores singulares

(SVD por sus siglas en inglés) (Baranger et al. 2018) (Demene et al. 2015).

La descomposición en valores singulares es una técnica ampliamente utilizada
en matemática y con aplicación en muchas áreas. La misma consiste en factorizar
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una matriz en función de autovalores y autovectores. El uso en tratamiento de imá-
genes viene dado por el hecho de que las imágenes adquiridas corresponden a una
matriz de datos tridimensional, es decir una imagen en dos dimensiones y la tercera
dimensión temporal para las distintas imágenes, donde cada entrada de la matriz
representa la señal de Doppler de un punto del espacio.

El objetivo de esta técnica es descomponer una matriz M , real o compleja, de
tamaño m×n en una factorización de la forma M = UΣV ∗, donde U es una matriz
real o compleja de m×m, Σ una matriz rectangular diagonal con valores reales no
negativos en la diagonal y V es una matriz real o compleja de n × n (ver figura
3.3A). Las entradas diagonales σi de Σ son conocidos como valores singulares de
M . Las columnas de U y V son conocidos como vectores singulares izquierdos y
vectores singulares derechos de M respectivamente. De esta forma, la matriz M

mapea la base de vectores Vi con el vector unitario σiUi. Al ser matrices unitarias
lo mismo ocurre para sus transpuestas conjugadas U∗ y V .

Figura 3.3: Representación visual de la factorización de una matriz en valores singu-
lares. Las matrices asociadas a los vectores temporales (V) y los vectores espaciales
(U) son singulares. Adaptado de: https://commons.wikimedia.org/wiki/File:Singular-value-
decomposition-visualisation.svg

Los datos ultrasónicos de la forma s(x, z, t) de tamaño (nx, nz, nt) se pueden
reorganizar en una matriz S de tamaño (nx × nz, nt) (figura 3.3B). Es decir que
cada fila de la matriz S corresponde a la señal temporal de un píxel de la imagen
ultrasónica. Luego la matriz se puede descomponer de la forma:
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S = U∆V ∗ (3.1)

las matrices U y V (V ∗ es la transpuesta conjugada) son ortonormales y de ta-
maño (nx × nz, nx × nz) y (nt, nt) respectivamente, y contienen, en sus columnas,
los vectores singulares espaciales y temporales de S. A su vez, U y V contienen lo
autovectores de las matrices de covarianza SS∗ y S∗S respectivamente. La matriz
∆ es de tamaño (nx × nz, nt) con coeficientes σk en su diagonal ordenados de for-
ma decreciente. La interpretación que podemos hacer de la descomposición SVD es
pensar a la matriz S como una suma ponderada de varias matrices Ai, más especí-
ficamente como el producto tensorial Ai = Ui ⊗ Vi (Baranger et al. 2018). De esta
forma la matriz S se puede escribir como:

S =
∑
i

σiAi =
∑
i

σiUi ⊗ Vi (3.2)

donde Ui y Vi son las columnas de las matrices definidas en la descomposición
SVD y σi los valores singulares ordenados en forma decreciente. Cada vector Vi co-
rresponde a una señal temporal de largo nt y cada vector Ui corresponde a una señal
espacial de largo nx×nz. De hecho cada vector Ui describe una imagen espacial de
dos dimensiones Ii de dimensiones (nx, nz). Por lo tanto, la descomposición SVD
lo que hace es separar a la matriz S en imágenes Ii que son independientemente
moduladas por una señal temporal Vi. Es decir todos los píxeles de la imagen Ii se
comportan de la misma forma temporal como Vi.

De esta forma las señales ultrasónicas espacio temporales s(x, z, t) se reescriben
como:

s(x, z, t) =

rango(S)∑
i

σiIi(x, z)Vi(t) (3.3)

Asi las señales correspondientes al tejido, con mayor energía y coherencia es-
pacial de sus píxeles en el tiempo, se concentran en los primeros valores singulares.
De lo contrario la señal del flujo se encuentra en los valores singulares más chicos
debido a su escasa coherencia espacio temporal.

Por lo tanto, si queremos eliminar los primeros N valores singulares, se coloca
un filtro a la matriz S lo cual corresponde a calcular:

Sf = S(V IfV ∗) = (SV If )V ∗ = U∆fV ∗ (3.4)
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donde Sf es la matriz filtrada y If es la matriz identidad con ceros en los prime-
ros N valores de la diagonal, por lo tanto ∆f es la matriz que contiene en la diagonal
los restantes valores singulares.

Existen diversos criterios que se pueden aplicar utilizando la descomposición en
valores singulares para realizar el filtro sobre una imagen. En este caso nos basamos
en los estimadores correspondientes a los vectores singulares espaciales. Los demás
métodos se pueden ver en la sección correspondiente del Anexo 1. Lo que se busca
en este caso es poder determinar el subespacio de los vectores espaciales asociado
al flujo sanguíneo. A partir de la ecuación 3.2, la matriz S se puede escribir como
la suma de múltiples matrices ukv

∗
k de tamaño (nx × nz, nt) ponderadas por el

valor singular σk, donde uk y vk son los vectores columna de las matrices U y V

respectivamente:

S =
nt∑
k=1

σk.ukv
∗
k (3.5)

Cada vector uk de tamaño (nx×nz, 1) se puede reordenar en una imagen 2D de
tamaño (nx×nz). Por lo tanto, cada matriz ukv

∗
k se puede pensar como una imagen

de intensidad |uk| modulada en el tiempo por la señal vk. Si consideramos que la
señal de tejido y la señal de flujo tienen distinta distribución espacial, entonces los
vectores |uk| deben correlacionarse con los subespacios correspondientes a tejido y
flujo, pero no entre ellos. Esperamos que el tejido se encuentre en todo el campo
de visión de la imagen y presenta una alta correlación temporal y espacial, mientras
que el flujo se restringe solamente a la red vascular presentando una menor corre-
lación espacial y temporal. Por lo tanto, si calculamos la matriz de correlación de
|uk|k∈[1,nt] de tamaño (nt, nt) deberíamos visualizar los distintos subespacios. Co-
mo se puede observar en la figura 3.4A los subespacios correspondientes al tejido y
al flujo se separan en cuadrados de correlación que contienen los valores singulares
correspondientes. A partir de los valores en el primer subespacio se puede recons-
truir una imagen únicamente de tejido como se ve en la figura 3.4B. Para los valores
singulares restantes se puede realizar una nueva separación en un subespacio de
flujo y un subespacio de ruido como se ve en la figura 3.4A. Se espera que el rui-
do presente sea aleatorio por lo tanto los vectores asociados deberían mostrar una
muy baja correlación. De forma análoga a lo anterior, si ahora se toman los valores
singulares asociados al ruido, en este caso se obtiene una imagen compuesta úni-
camente por el ruido (figura 3.4C). Finalmente, los valores singulares restantes que
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no fueron asociados al tejido o al ruido se corresponden con la señal de flujo como
se ve en la figura 3.4D. Por lo tanto, un nuevo estimador del filtro SVD corresponde
a encontrar la frontera entre estos 3 subespacios. De esta forma se realiza un doble
filtro eliminando el movimiento de tejido y ruido de la señal al mismo tiempo.

Figura 3.4: Observando la matriz de correlación de los vectores espaciales (A) se puede
realizar una descomposición de la imagen original en distintos subespacios asociados al
movimiento de tejido (B), el ruido (C) y el flujo sanguíneo (D). La escala de colores re-
presenta decibeles. Se observa claramente como los valores singulares de mayor energía se
asocian al tejido.

3.3. Modelos animales utilizados

Como se mencionó en la introducción el modelo de mayor interés para este
trabajo corresponde al denominado Trembler, asociado con la enfermedad Charcot-
Marie-Tooth. Como se observa en la figura 3.5A estos ratones presentan alteracio-
nes comportamentales debido a la afección de sus miembros. Más específicamente
incapacidad de mantener un equilibrio estable, de controlar adecuadamente el mo-
vimiento de sus extremidades, altos niveles de ansiedad y temblores constante. De-
bido a esto, la manipulación para aplicar la anestesia se hace más dificultosa, pero
una vez anestesiados y dormido el ratón no presenta un temblor constante. Esto es
esencial para lograr buenas imágenes ya que el movimiento imposibilita la medición
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del flujo sanguíneo.

En la figura 3.5B se observan parte de los resultados del trabajo de Damian et
al. 2021, donde se muestra la expresión de la proteína PMP22 a nivel del hipocam-
po para ratones Trembler y ratones sanos. La alteración de esta proteina a nivel del
sistema nervioso central representa un hallazgo importante debido a que la enfer-
medad es clasificada hasta el momento como periférica, afectando únicamente a las
células de Schwann de dichos nervios. Por otro lado, el hipocampo resulta de espe-
cial interés ya que interviene en los procesos de aprendizaje y memoria, así como de
neurogénesis, por lo tanto involucrado directamente en el desarrollo del individuo.

Figura 3.5: (A) Imágenes tomadas del trabajo de (Rosso et al. 2010), donde se describen las
diferencias fenotípicas y de comportamiento entre ratones Trembler y WildType. Como se
puede observar el modelo Trembler presenta dificultades motrices facilmente observables
y cuantificables en distintos experimentos. (B) Imagenes tomadas de (Damian et al. 2021)
donde se muestra una expresión diferencial de la proteina PMP22 a nivel del hipocampo
para el modelo Trembler en comparación al WildType.

Por otro lado, el modelo Wild Type C57BL/6 (WT) es la cepa más utilizada en
investigación biomédica gracias a su robustez genética y capacidad como modelo
fisiológico análogo a los humanos (Bryant, 2011). A nivel cerebral se utilizó como
base para la construcción histológica de los principales Atlas de referencia (Paxinos
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y Franklin, 2019)(Dong, 2008). Además de utilizar este modelo como grupo de con-
trol frente al modelo de neurodegeneración (capítulo 5), se utilizó para el estudio
presentado en el capítulo 4. En este caso se trabajó exclusivamente con ratones WT,
separándolos en un grupo de adultos jóvenes (5 meses de edad aproximadamente)
y un grupo de adultos viejos (21 meses aproximadamente). En dicha sección se es-
tudian los efectos del envejecimiento utilizando imagenología Doppler Ultrarrápida
para evaluar la dinámica vascular de ambos grupos.
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Capítulo 4

Estudio combinado entre
imagenología Doppler Ultrarrápida y
Microscopía Confocal

En este capítulo se busca alcanzar los primeros dos objetivos específicos men-
cionados en la introducción: implementar la técnica de imagenología Doppler Ul-
trarrápida y evaluar la sensibilidad del método para detectar variaciones en el flu-
jo sanguíneo para dos grupos de ratones distintos. En este sentido, se obtuvieron
imágenes Doppler en ratones WildType adultos jóvenes y viejos para estudiar el
envejecimiento neurovascular, y se convalidaron los resultados con la técnica de
imagenología por Microscopía Confocal.

El envejecimiento o cambios orgánicos causados por la edad alteran el funcio-
namiento neurovascular. Modifican la capacidad de reserva de los vasos sanguí-
neos generando cambios a nivel celular (Novak y Hajjar, 2010), (De Silva y Faraci,
2016), (Kirschen et al. 2018), y compromete las funciones de transporte de oxigeno
y nutrientes asociadas al flujo vascular cerebral, teniendo consecuencias a nivel cog-
nitivo, de memoria o funciones ejecutivas(Dolan et al. 1992), (Liddle et al. 1992),
(Cervos-Navarro y Diemer, 1991), (Schmidt-Kastner y Freund, 1991).

El ultrasonido ultrarrápido es un técnica In-Vivo que permite obtener informa-
ción del flujo neurovascular mientras el animal se encuentra con vida, y ha demos-
trado ser una potente herramienta para estudiar la dinámica vascular del cerebro
(Mace et al. 2011). Si bien la técnica se ha utilizado principalmente para realizar es-
tudios funcionales de la vasculatura cerebral, en este trabajo exploramos la utilidad
de analizar el flujo medido en una única imagen como característica neurovascular.
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Por otro lado, la Microscopía Confocal Láser de barrido (o simplemente mi-
croscopía confocal, MC) es una técnica post-mortem de imagenología óptica, capaz
de obtener planos cerebrales o representaciones 3D de las estructuras vasculares,
con una resolución espacial en el orden de los nanómetros (Pawley, 2006). Es una
técnica ampliamente probada en su capacidad de estudiar con efectividad la red vas-
cular a nivel de arterias, venas, venulas, arteriolas y capilares (Daly, 2019), (Tsuji
et al. 2021), (Mateus Goncalves y Almaca, 2021), (Arciniegas et al. 2021),(An et
al. 2020).

El objetivo de combinar estas técnicas es estudiar la relación entre la medidad
de CBV obtenida por Doppler Ultrarrápido y la estructura vascular medida con
MC. Para ello nos centramos en analizar la región del hipocampo, la cual posee una
capacidad neurogénica única en mamíferos, e interviene en importantes procesos
cognitivos y de memoria (Altman y Das, 1965), (Eriksson et al. 1998) (Moreno-
Jiménez et al. 2019),(Sahay y Hen, 2007).

Desarrollamos un método de segmentación de la imagen Doppler de forma tal
que permitiera revelar la estructura vascular del hipocampo. Luego, comparamos
dichos resultados con la caracterización de la red vascular obtenida de las imágenes
de MC. A partir de este método logramos relacionar cualitativamente el flujo con la
estructura de la red vascular.

Mi contribución al estudio consistió en poner a punto la técnica para obtener las
imágenes Doppler, realizar la adquisición de las mismas y desarrollar el procesa-
miento de datos para la segmentación y cuantificación del flujo. El manejo animal,
fijación del cerebro, obtención de imágenes por microscopía confocal y procesa-
miento de dichas imágenes fue realizado por el grupo de Proteinas y Ácidos Nu-
cléicos del Instituto de Investigaciones Biológicas Clemente Estable (IIBCE).

4.1. Adquisición y procesamiento de imágenes Dop-
pler Ultrarrápidas

Para el estudio presentado en esta sección utilizamos ratones WildType de 5
meses (n=6) y 21 meses (n=6) de edad. En todos los casos los ejemplares fueron
machos. Todos los animales fueron adquiridos de los laboratorios Jackson y cre-
cidos en el bioterio del IIBCE bajo condiciones ambientales controladas (12 horas
de oscuridad y 12 horas de luz) con una temperatura promedio de 21 ± 3◦C, sin
restricción calórica o de agua. Todos los experimentos fueron llevados a cabo ba-
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jo el protocolo aprobado 002a/10/2020 establecido en Uruguay (ley 18611), y de
acuerdo a la guía presentada por ARRIVE (Du Sert et al. 2020).

Para anestesiar a los animales se disuelven 120mg/kg de ketamina (Vetanarcol,
König) y 16 mg/kg de xylazina (Xylased*2, Vetcross) en una solución salina para
un volumen final de 300µl. Luego, se administramos la mitad de la dosis a través de
una inyección intraperitonal y se inspecciona visualmente al ratón hasta que quede
totalmente anestesiado. Finalmente, a través de una intervención quirúrgica se abrió
una ventana craneal de 4 × 6 mm2 correspondiente a la región entre Bregma y
Lambda (figura 4.1). Esto permite dejar el cerebro a descubierto para que las ondas
de sonido puedan ingresar al mismo sin distorsiones por estructuras duras. Para
comenzar a adquirir las imágenes posicionamos al ratón en el sistema estereotáxico
como se muestra en la figura 3.1.

Figura 4.1: Esquema de la cirugía realizada en el cráneo para dejar al descubierto el cere-
bro. Se realiza una ventana craneal de 4 × 6 mm2 en la región comprendida entre Bregma
y Lambda.

Para la adquisición de las imágenes Doppler utilizamos el procedimiento des-
crito en la figura 3.2. En este caso las imágenes tienen un tamaño de Nx = 128

por Nz = 92 píxeles. Realizamos un escaneó en el eje antero-posterior de planos
coronales para la región comprendida entre Bregma y Lambda (figura 4.2). La sepa-
ración entre planos es de 0.1 mm y cada plano corresponde a realizar un promedio
de 20 imágenes Doppler. Para el análisis que se describe a continuación selecciona-
mos un plano correspondiente a -1.58 mm de bregma aproximadamente.

El siguiente paso correspondió a aplicar el filtro de descomposición en valo-
res singulares (SVD). Para estas imágenes los valores de corte óptimos (Ntejido y
Nruido) se seleccionaron para maximizar la relación señal de sangre sobre ruido (sig-
nal to noise ratio, SNR) proveniente del movimiento del tejido y del ruido propio
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Figura 4.2: Escaneo de imágenes en el eje antero-posterior de planos coronales del cerebro.
La separación entre planos es de 0.1 mm. Se selecciona para el análisis el plano coronal
correspondiente a -1.58 mm de bregma.

de la técnica. La SNR se calculó de la forma:

SNR =
S̄sangre

S̄ruido/tejido

(4.1)

donde S̄sangre corresponde a la señal de sangre promedio para una región de
interés (ROI) seleccionada dentro del hipocampo conteniendo al menos 1 vaso, y
S̄ruido/tejido es la señal promedio asociada a ruido y movimiento de tejido a partir de
una nueva ROI fuera del hipocampo donde no hubieran vasos visibles. El tamaño de
las ROI’s es de 0.5× 0.5 mm2 y la ubicación fue aproximadamente la misma para
todos los ratones. La ROI correspondiente a la sangre la ubicamos en la fisura inter-
hemisférica, mientras que la ROI correspondiente a ruido la elegimos dentro del
ventrículo central donde no se espera obtener señal Doppler debido a la ausencia de
vasos. Los valores de corte promedios y la desviación estándar que obtuvimos para
todos los ratones fueron: Ntejido = 30 ± 11 y Nruido = 78 ± 14. La baja variación
en los valores de corte indica que las condiciones de flujo y ruido son comparables
para los distintos ratones.

Finalmente, para realizar la segmentación seleccionamos de forma manual la
región ocupada por el hipocampo, comparándola visualmente con el atlas (Paxi-
nos y Franklin, 2019). La región seleccionada dentro del hipocampo se transformó
a una escala de decibeles, de forma de que el máximo valor de la distribución de
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píxeles se encuentre dentro de dicha región; asegurando una independencia entre
individuos debido a la normalización propia para cada ratón. Luego, segmentamos
la distribución de píxeles de la región en cuartiles y obtuvimos los valores de corte
correspondientes (Q1-25 %, Q2-50 %, Q3-75 %, y Q4-100 %) (figura 4.3). En este
caso Q4 corresponde al mínimo valor de intensidad encontrado dentro del hipo-
campo. Para cada ratón, realizamos este procedimiento para ambos hipocampos,
tratándolos como independientes uno de otro.

Figura 4.3: A las imágenes Doppler, para 5 y 21 meses de edad, se les superpone la seg-
mentación en cuartiles de la distribución de intensidad de los píxeles ubicados dentro del
hipocampo derecho. Los píxeles en azul corresponde a los de mayor intensidad y los ama-
rillos a los de menor intensidad. Para cada ratón se obtuvieron los valores de corte de los
cuartiles para ambos hipocampos, tomandolos como medidas independientes.

La elección de utilizar cuartiles se debió a la capacidad de distinguir estructu-
ras vasculares tomando dicha distribución. También se probó utilizando quintiles
o deciles pero las distribuciones obtenidas no permitían caracterizar el flujo. Para-
lelamente, una posible clasificación de los vasos sanguíneos según su volumen, es
dividirlos en las 4 categorías mencionadas al comienzo del capítulo. Por lo tanto,
la decisión de utilizar cuartiles cobra más sentido una vez que se contrastan los
resultados de Doppler con los de Microscopía Confocal como se verá más adelan-
te. De todas formas no se descarta que otra segmentación pueda ser utilizada para
caracterizar el flujo vascular.

41



4.2. Adquisición y procesamiento de imágenes por
Microscopía confocal

Luego de adquirir las imágenes Doppler los ratones son sacrificados y el cere-
bro es extraído para posteriormente obtener las imágenes por microscopía confocal.
El procedimiento seguido es el descrito en (Damian et al. 2021). Inmediatamente
luego de extraer el cerebro, los colocamos en una inmersión de solución fijante de
4% paraformaldeido (PFA) en buffer PHEM por 1 hora a 4◦C, y posteriormente
los almacenamos por 24 horas en una nueva solución de 4% PFA. Luego de la fija-
ción, colocamos los cerebros en un soporte de 4 % de agarosa en agua, y obtenemos
secciones de 50µm de ancho en un vibrátomo Leica VT 1000S. Finalmente, alma-
cenamos las rebanadas en PHEM a 4◦C hasta ser utilizadas para el reconocimiento
vascular. El procedimiento anterior se encuentra descrito en detalle en (Anzibar
Fialho; Vázquez Alberdi; Martínez et al. 2022).

El almacenamiento lo hacemos en Isolectina IB4 fluorescente, la cual se aglutina
con las células perivasculares marcando las paredes de los vasos. Las imágenes las
adquirimos con un microscopio confocal de barrido láser (SLCM) Zeiss LSM 800
(Anzibar Fialho; Vázquez Alberdi; Martínez et al. 2022), que al irradiar la isolectina
genera una emisión de color verde que permite identificar los vasos marcados. Las
imágenes finales se componen de 10 planos adyacentes, con una distancia entre
planos de 5µm y el tamaño del píxel es 0.56µm.

Para hacer el análisis de las imágenes utilizamos dos rodajas de cerebro adya-
centes de 50µm, lo que corresponde a considerar una profundidad de 100µm. La
intensidad fluorescente de las imágenes la análisamos con el software ImageJ, en
donde cada hipocampo se puede seleccionar a partir del plano coronal. Transforma-
mos la imagen de intensidad en una imagen binaria, utilizando una función de cota
automática propia del software, que permite separar los vasos sanguíneos del ruido
de fondo (figura 4.4). Finalmente, la imagen binaria la analizamos con un plug-in
nativo del software denominado 3D Counter que cuantifica los volúmenes vascu-
lares; donde la profundidad de la imagen está dada por el apilamiento de planos.
Como salida, el plug-in nos devuelve la distribución de volúmenes de los vasos en-
contrados en la región de interés, expresada como una lista detallando el volumen
de cada vaso en µm3.

Con el objetivo de normalizar los volúmenes para cada individuo, tomamos en
cuenta el volumen total del hipocampo y computamos, para cada vaso encontrado,
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la fracción de volumen del vaso o Vessel Volume Fraction (VVF):

V V F =
Volumen del vaso

Volumen del hipocampo
× 1000 (4.2)

donde el volumen del hipocampo lo calculamos al multiplicar el espesor de la ima-
gen por el área de la superficie delimitada. La distribución de VVF fue dividida en
4 rangos en función de lo descrito por (Piechnik et al. 2008). De acuerdo a la ca-
pacidad de reserva sanguínea estos rangos son: arterias, venas, arteriolas y vénulas
capilares. En función del VVF los rangos corresponden a: 0-0.0003 (azul), 0.0003-
0.003 (rosa), 0.003-1 (verde), y >1 (amarillo) (ver panel derecho figura 4.4. Como
resultado final, calculamos un único valor de VVF por rango, para cada hipocampo
y para cada individuo, al promediar la distribución de 2 imágenes consecutivas.

Figura 4.4: En el panel superior se muestran las 3 etapas del procesamiento de las imá-
genes de microscopía confocal para los ratones de 5 meses. Dichas etapas corresponden
a: obtener la imagen de intensidad de fluorescencia de IB4 del cerebro completo (izquier-
da), binarización de la imagen para separar los vasos del fondo (centro), segmentación en
4 rangos distintos según la capacidad de reserva vascular, divididos en arterias, venas, arte-
riolas y vénulas-capilares, con un color para cada rango (derecha). En color azul el rango
correspondiente a 0-0.0003, en rosa el rango de 0.0003-0.003, en verde el rango 0.003-1 y
en amarillo el rango >1. En el panel inferior se muestra de forma análoga el procedimiento
para los ratones de 21 meses de edad.

4.3. Análisis estadístico

Para ambas modalidades tomamos un único valor para cada uno de los rangos,
discriminando por hipocampo. Esto se debe a que a pesar de que existe una latera-
lización en el funcionamiento de ambos hemisferios a nivel del hipocampo, y que
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funcionan de forma complementaria, (Benito et al. 2016)(Robinson et al. 2015),
presentan diferencias a nivel de estructura vascular (Erdem et al. 1993)(Spallazzi et
al. 2019).

Para analizar si las distribuciones de valores (de cuartíles y rangos) siguen una
distribución normal utilizamos el test de Shapiro-Wilk. Para evaluar las diferencias
por edad, las distribuciones normales las comparamos utilizando el test-t de Student
no pareado. Para las distribuciones no normales utilizamos el test de Mann-Whitney.
Para evaluar las diferencias entre cuartiles para una misma edad, así como para los
rangos de una misma edad en el caso de microscopía, aplicamos un test ANOVA de
un solo factor. Realizamos también un test de comparasiones múltiples de Bonferro-
ni. Para el caso de las distribuciones no normales utilizamos el test de Friedman. En
todos los test se utilizó un análisis de dos colas y el valor de alpha para considerar
diferencias significativas fue de 0.05. En ningún caso descartamos valores espurios.
El software que utilizamos para realizar el análisis estadístico fue GraphPad Prism
8 (GraphPad Prism, RRID:SCR002798).

4.4. Resultados y discusión

Centrándonos primero en el análisis de las imágenes Doppler, vemos que al
comparar los valores de corte de los cuartiles para un mismo grupo etario encon-
tramos diferencias significativas para cuartiles contiguos (figura 4.5). Esto indica
que la segmentación en cuartíles de la distribución resulta efectiva a la hora de
categorizar la perfusión sanguínea. Probamos otras posibilidades de segmentación
(por ejemplo tomando deciles) pero concluimos que los cuartiles es la opción más
eficiente en separar significativamente distintos rangos.

De forma análoga, evaluamos la segmentación en rangos de volúmenes aplicada
a las imágenes de microscopía para cada grupo etario. Nuevamente podemos ob-
servar que para rangos contiguos existen diferencias significativas para todos ellos
(figura 4.6).

En la figura 4.7 presentamos una comparación visual de ambas modalidades
para mostrar cómo las distintas regiones delimitadas por los cuartiles de CBV se
pueden relacionar con las estructuras vasculares expuestas en las imágenes de mi-
croscopía. De esta forma, confirmamos que la separación en cuartiles es efectiva en
caracterizar cualitativamente la funcionalidad de la red vascular hipocampal. Como
se observa, las regiones de mayor intensidad de señal Doppler (Q1 y Q2) predomi-
nan en la región central. Esto lo podemos asociar a una estructura de gran tamaño
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Figura 4.5: Para cada grupo etario (5 y 21 meses) se muestran los valores de corte pro-
medio para cada uno de los cuartiles (Q1, Q2, Q3 y Q4). En todos los casos se encuentran
diferencias significativas para los rangos contiguos. Para 5 meses: [Q1 vs Q2]:p=0.0056,
[Q2 vs Q3]:p=0.0019, [Q3 vs Q4]:p<0.0001. Para 21 meses: [Q1 vs Q2]:p=0.0029, [Q2 vs
Q3]:p=0.0005, [Q3 vs Q4]:p<0.0001. Se toma: **p<0.0021, ***p<0.0002 y ****p<0.0001.

(VVF >1) que corresponde a la arteria ventral y la vena del surco cerebral (Tatu
y Vuillier, 2014). Al momento de desarrollo actual, una comparación cuantitativa
resulta compleja debido a la selección manual de los planos utilizados, y posibles
diferencias en alineación o deformación al momento de tomar las imágenes (por
ejemplo, al momento de extraer, fijar y cortar el cerebro). En nuestro caso, la se-
lección se hizo basada en las estructuras vasculares observadas al comparar con el
Atlas Paxinos y Franklin, 2019, y concluimos que corresponden a la misma región
del hipocampo. Sin embargo, para poder llevar acabo un análisis píxel a píxel (es
decir, un estudio correlativo y no comparativo) se requeriría una mayor precisión en
la alineación de ambas modalidades. Esto no se encuentra descrito en la bibliografía
analizada y está por fuera de los objetivos del presente trabajo. En los últimos años
se han venido desarrollado herramientas que podría posibilitar esta tarea (Nouhoum
et al. 2021), y queda como posible trabajo futuro explorar esta implementación.

A partir de estos resultados, que respaldan la segmentación elegida para ambas
modalidades, pasamos a realizar la comparación en edad. En la figura 4.8a obser-
vamos que a partir de la cuantificación de las imágenes Doppler existen diferencias
significativas en todos los cuartiles (p ≤ 0.002). Lo que vemos es que para los
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Figura 4.6: Para cada uno de los grupos etarios se muestra el VVF promedio para ca-
da rango, calculado a partir de todos los hipocampos utilizados para el estudio. Para
todos los rangos se encontraron diferencias significativas. Para 5 meses: [0–0.0003 vs.
0.0003–0.003] y [0.0003–0.003 vs. 0.003–1]:p<0.0001, [0.003–1 vs. >1]:p=0.0006. Para
21 meses: [0–0.0003 vs. 0.0003–0.003] y [0.0003–0.003 vs. 0.003–1]:p<0.0001, [0.003–1
vs. >1]:p=0.0440. Se toma: *p<0.05, **p<0.0021, ****p <0.0001

ratones más jóvenes los valores de corte se dan a intensidades mayores, es decir
que a medida que envejecen hay un decremento en el CBV. Para evaluar si este
resultado no está afectado por otros factores, como diferencias de composición de
los tejidos cerebrales, calculamos la atenuación del ultrasonido para ambos gru-
pos, encontrando que no existen diferencias significativas (0.22 ± 0.08dB/cm y
0.21 ± 0.06dB/cm, para jóvenes y viejos respectivamente). Para más detalles ver
Anzibar Fialho; Vázquez Alberdi; Martínez et al. 2022.

Si comparamos los rangos establecidos para las imágenes de microscopía, nue-
vamente vemos que existen diferencias significativas en todos ellos respecto a la
edad (figura 4.8b). En todos los rangos el valor medio de VVF disminuye con el
envejecimiento. Esto indica un detrimento en la red vascular ocasionada por el au-
mento de edad. Esto es concordante con los resultados mencionados anteriormente
respecto al decremento en el CBV.

De esta forma, podemos confirmar que la segmentación en cuartiles elegida pa-
ra las imágenes Doppler resulta suficientemente sensible para detectar cambios en
la perfusión sanguínea debido al envejecimiento. Esto indica que la técnica permite
cuantificar variaciones de la estructura vascular a escalas considerablemente meno-
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Figura 4.7: En el panel de la izquierda se muestra una imagen de fluorescencia de IB4 a la
que se superpone la distribución de vasos en los distintos rangos. Sobre el panel de la dere-
cha se muestra una porción de imagen Doppler correspondiente al hipocampo a la cual se
superpone la distribución de píxeles según el cuartil al que pertenezcan. Cualitativamente,
los píxeles de mayor intensidad en la imagen Doppler (azules) corresponden a la estructura
central del hipocampo que se aprecia en la imagen de microscopía. Dicha estructura corres-
ponde a la vena del surco y la arteria ventral.

res a la resolución espacial del ultrasonido. En definitiva, la segmentación elegida
resulta robusta y eficiente para estudiar alteraciones en la vasculatura, y permite re-
plicar la metodología para evaluar cambios debido a otros factores fisiológicos como
en el caso de enfermedades neurodegenerativas. En este sentido, existen anteceden-
tes donde se utiliza el Doppler utrarrápido para estudiar la vasculatura cerebral en
ratones (H.-C. Li et al. 2019), en este caso utilizando una sonda de 40MHz lo cual
permite una mayor resolución espacial. En dicho trabajo se describen variaciones en
la densidad vascular (similar a lo propuesto con el VVF) a nivel del hipocampo, sin
embargo la diferencia de edad entre grupos es menor a la utilizada en nuestro caso
y no se logran encontrar diferencias significativas. En nuestro caso la utilización de
una sonda de 15MHz nos permite tener una mayor profundidad de penetración en
comparación al trabajo de H.-C. Li et al. 2019, pudiendo observar todo el cerebro y
extender la cuantificación a otras regiones o estructuras de interés.

Otra de las técnicas utilizadas para estudiar los efectos del envejecimiento en
la vasculatura cerebral de ratones ha sido la denominada Ultrasound Localization

Microscopy (ULM). Esta técnica permite resolver vasos de aproximadamente 9µm
de diámetro y una separación de 17 µm (Errico et al. 2015). En el trabajo de Lo-
werison et al. 2022 se compara la microvasculatura en ratones de 7 y 27 meses de
edad. A nivel del hipocampo se encuentra un decremento en la velocidad sanguínea
y un aumento en la tortuosidad vascular con la edad. Sin embargo no se encuentran
cambios en volumen de sangre, el cual se define de forma similar al VVF utilizado
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Figura 4.8: (A) Valores medios de los cuartiles comparando por edad. En todos los cuar-
tiles el valor medio es superior para los ratones de 5 meses, con diferencias significativas
en todos los casos. [Q1]:p=0.0019, [Q2]:p= 0.0008, [Q3]:p= 0.0005, [Q4]: p = 0.0020.
(B) Comparación por edad de los valores medios de VVF para cada rango. [>1]:p=0.0023,
[0.003–1] y [0.0003–0.003] y [0–0.0003]:p<0.0001. Se toma: **p<0.0021, ***p<0.0002,
****p<0.0001.

en nuestro trabajo. Dado que los ratones más viejos tienen el mismo volumen pero
menor velocidad, esto indicaría un decremento en el flujo sanguíneo, y por lo tanto
se podría esperar un menor CBV, lo cual es concordante con nuestros resultados.

Algunos de los principales méritos de este trabajo combinado son: 1) la posibi-
lidad de comparar una técnica In-vivo (es decir con el animal vivo) con una técnica
Ex-vivo (luego de que el animal murió), 2) validar resultados a escalas espaciales
distintas (100 veces más resolución en microscopía que en Doppler), y 3) relacionar
la estructura de la red vascular con el flujo de sangre medido.

Por otro lado, el aspecto negativo de la metodología utilizada en este trabajo
es la necesidad de realizar una intervención quirúrgica para permitir el pasaje de
ultrasonido. Estos procedimientos invasivos no son deseables ya que pueden afectar
al cerebro en la etapa anterior a tomar las imágenes. En trabajos posteriores se
debería buscar combinar la metodología propuesta en este trabajo con la adquisición
de imágenes Doppler de forma transcranial a través de técnicas de contraste (Errico
et al. 2016), de corrección de fase (Demene et al. 2021)(Soulioti et al. 2019) o de
afinamiento de craneo (Rahal et al. 2020).

Con respecto a la separación en rangos de las imágenes de microscopía confo-
cal, esta herramienta nos permitió detectar el impacto del envejecimiento en la red
vascular. Los resultados para el VVF total computado en el hipocampo, indican que
no hay diferencias por edad (ver Anzibar Fialho; Vázquez Alberdi; Martínez et al.
2022). Esto muestra que la capacidad de reserva total de la red vascular no varía
pero si su distribución en los rangos. También se calculó la cantidad total de vasos
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encontrados en cada grupo, encontrando en este caso diferencias significativas, don-
de los ratones más viejos tienen mayor cantidad de vasos. Si evaluamos por rango y
por edad, encontramos que la principal diferencia en la relación volumen/cantidad
de vasos se da a nivel capilar. Esto resulta de relevancia ya que los vasos capilares
son parte central de la unión neurovascular y se asocian a la fisiología respiratoria.
Estos resultados son consistentes con estudios histológicos que indican un deterioro
de la microvasculatura asociado a la edad (Desjardins et al. 2014).

La conjunción de ambas técnicas permite un entendimiento más profundo de
las implicancias del envejecimiento en el desarrollo neurovascular. La metodolo-
gía desarrollada posibilitó establecer una asociación entre dos técnicas a priori muy
distintas, tanto a nivel de escala espacial y magnitud física medida, así como su
aplicación antemortem y postmortem. El enfoque multidisciplinario del trabajo, en
el que destacan la relevancia de estudiar los procesos fisiológicos de forma integral,
y el desarrollo de un método original de análisis de las imágenes Doppler, contribu-
yeron a la publicación del trabajo Anzibar Fialho; Vázquez Alberdi; Martínez et al.
2022.
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Capítulo 5

Determinación de redes cerebrales
mediante ultrasonido funcional:
aplicación a la enfermedad
neurodegenerativa
Charcot-Marie-Tooth

En este capítulo se implementa el ultrasonido funcional (fUS) para establecer
redes funcionales del cerebro (RFC) en ratones. Las RFC obtenidas del fUS, son
representaciones topológicas de los patrones espacio-temporales que se observan
debido a los cambios en el volumen de sangre (CBV) asociados a la actividad neu-
rológica del cerebro. Estas redes, varían su forma en relación a vínculos funciona-
les entre las regiones, durante tareas o funciones específicas que realiza el cerebro.
De esta forma, cada función cerebral posee una RFC característica, que contempla
todos los vínculos funcionales que existen entre las regiones del cerebro especiali-
zadas en dicha función. Decir que dos regiones están vinculadas o conectadas fun-
cionalmente, corresponde a afirmar que el flujo vascular, que alimenta las neuronas
de dichas regiones, varía de forma (cuasi) sincronizada entre ambas regiones. Es en
este sentido, que las RFC son representaciones topológicas de todas las conexiones
que se generan para un estado funcional específico.

Por lo tanto, construimos las RFC a partir de analizar la correlación de la activi-
dad neurológica entre distintas regiones del cerebro. Estas regiones son definidas a
partir de una referencia anatómica dada por el Atlas Paxinos y Franklin, 2019. Cada
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una de estas regiones corresponde a un nodo de la red y los enlaces están dados por
la magnitud de la correlación. Estudiaremos las RFC para dos estados: 1) donde el
animal se encuentra bajo una tarea somatosensorial específica, y 2) mientras está
en reposo, que corresponde a la actividad espontánea al estar sedado y en ausencia
de estímulos sensoriales específicos. En la sección 5.1 se describe la metodología
específica para el análisis de las imágenes y el post procesamiento de los datos para
obtener las RFC.

El objetivo final de este capítulo es estudiar las RFC para un modelo de la en-
fermedad neurodegenerativa Charcot-Marie-Tooth. Esta enfermedad es la principal
neuropatía periférica hereditaria en humanos (ver sección 1.4). El modelo de ratón
utilizado es denominado Trembler-J (TrJ), y posee una mutación espontánea análo-
ga a la observada en humanos. Estudios recientes sobre este modelo han revelado
una incidencia de dicha enfermedad a nivel del sistema nervioso central y no sola-
mente periférico (ver sección 1.4). Por lo tanto, un análisis a partir de RFC puede
servir como herramienta para aportar nuevas perspectivas al entendimiento de dicha
enfermedad.

Para alcanzar dicho objetivo, en primer lugar nos restringimos a estudiar un
único nodo de la red, en nuestro caso correspondiente a la región anatómica de la
corteza somatosensorial primaria (S1BF). En los ratones, dicha región se corres-
ponde funcionalmente con el control sensoriomotor de las vibrisas. De esta forma
estudiamos la respuesta neurovascular de S1BF frente a un estímulo sensorial es-
pecífico, correspondiente al movimiento de las vibrisas. El objetivo de esta parte es
caracterizar la activación de dicha región y comparar el modelo TrJ con el modelo
de ratones sanos WildType (WT) (sección 5.2.1).

En segundo lugar, queremos evaluar cómo se relaciona la región S1BF con el
resto del cerebro, y a la vez, entender qué otras regiones del cerebro están involu-
cradas en la función sensoriomotora de las vibrisas. Para ello, estudiamos las RFC
emergentes en ambos modelos al aplicar el estímulo sensorial. A partir de estas
redes emergentes, analizaremos las diferencias de conectividad para ratones TrJ y
ratones WildType (sección 5.2.2).

Finalmente, estudiamos la conectividad para las mismas regiones, en ambos
modelos, pero en ausencia de estímulos externos, es decir, en reposo. Comparando
las redes emergentes bajo esta condición, evaluamos las diferencias entre los dos
grupos de ratones (sección 5.2.2). Adicionalmente, comparamos las RFC asociadas
al reposo para cada modelo de ratón con la RFC asociada al estímulo sensorial,
analizando como cambian las conexiones funcionales en cada caso (sección 5.2.2).
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5.1. Materiales y métodos empleados en Ultrasonido
Funcional

5.1.1. Procedimiento experimental animal

Para esta sección utilizamos ratones machos WildType (WT) y Trembler-J (TrJ)
de entre 2 y 3 meses, que fueron criados en el bioterio del Instituto de Investigacio-
nes Biológicas Clemente Estable (IIBCE) bajo condiciones ambientales controladas
(ver la sección 4.1 para más detalles). Todos los procedimientos los realizamos acor-
de a la ley 18611, bajo el protocolo aprobado 002a/10/2020 en el IIBCE. Utilizamos
ratones de dicha edad ya que el grosor del cráneo es suficientemente fino como para
permitir el pasaje de las ondas de sonido, evitando así realizar una ventana craneal
para tomar las imágenes. En trabajos similares, como el de Ferrier et al. 2020, la
edad utilizada es la misma que en nuestro experimento.

Para obtener las imágenes, anestesiamos los ratones con 120mg/kg de ketamina
(Vetanarcol, König) y 16 mg/kg de xylazina (Xylased*2, Vetcross) en una solución
salina para un volumen final de 300 µl. En una primera instancia administramos
aproximadamente 3/5 de la dosis total y aguardamos 10 minutos hasta que el animal
quedó dormido por completo. En dicho momento colocamos una crema depilatoria
sobre el cráneo para eliminar el pelo. Luego de otros 10 minutos, removimos la cre-
ma para dejar al descubierto la piel que recubre el cráneo. Inmediatamente después,
lo colocamos en el sistema estereotáxico para alinear la sonda (ver sección 3.1 para
más detalles). Una vez alcanzado el plano deseado adquirimos las imágenes Dop-
pler. El resto de la anestesia la administramos en función del estado de somnolencia
del animal a partir de monitorearlo visualmente.

5.1.2. Adquisición y filtrado de imágenes

La secuencia de adquisición de imágenes es la misma que se describe en la sec-
ción 3.1, que nos permite obtener un muestreo temporal de 1 imagen por segundo.
En este caso, como el interés es observar el comportamiento de la corteza y el hi-
pocampo, redujimos la profundidad de la región muestreada a la mitad, teniendo de
esta forma una imagen de 128 × 41 píxeles, que equivale a una región de (12,8 ×
4,1) mm . Esto nos permitió centrarnos en la región deseada y evitar la presencia de
artefactos en la región inferior del plano coronal que puedan afectar a la imagen en
su conjunto. Durante la adquisición de las imágenes, controlamos la temperatura de
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forma continua ya que resulta un parámetro clave para obtener una buena respues-
ta funcional. La temperatura óptima para observar la respuesta se encuentra entre
37◦C y 38◦C. Por debajo de dicho rango no observamos respuesta al estímulo en
ningún caso. Temperaturas por encima de 38◦C pueden comprometer la fisiología
del animal.

En una primera instancia, tomamos imágenes mientras el ratón se encontraba
en estado de reposo. Esto consistió en adquirir por un periodo de 380 segundos en
donde controlamos visualmente que no haya ningún movimiento por parte del ra-
tón. Este experimento lo podemos considerar como un estado neurológico en donde
el individuo no está centrando su actividad cerebral en una tarea sensorial específi-
ca, sino que corresponde a estados internos del funcionamiento neuro-vascular. En
contraposición a esto, un segundo experimento, que denominamos estímulo, con-
sistió en adquirir imágenes por 380 segundos mientras aplicábamos un patrón de
estímulos periódicos de la vía de las vibrisas. Esto consistió en intercalar 40 segun-
dos donde el ratón está en reposo y 40 segundos donde frotábamos de forma manual
las vibrisas con la ayuda de un cotonete (ver figura 5.1A).

5.1.3. Vía de las vibrisas en ratones

En los ratones, las vibrisas sirven como detectores altamente sensibles que per-
miten, a través del tacto, crear una representación espacial de su entorno. Para ex-
plorar el medio, los roedores controlan la actividad motora de sus vibrisas a través
de movimientos rápidos y rítmicos que les permiten localizar objetos y discrimi-
nar texturas (Erzurumlu y Gaspar, 2012)(Petersen, 2007). El sistema sensorial de
los vibrisas está altamente especializado en el cerebro en una región denomina-
da campo de barriles perteneciente a la corteza somatosensorial primaria (en ingles
primary somatosensory cortex barrel field) abreviada como S1BF. En la figura 5.1B
se muestra la ubicación de esta región en una imagen coronal del cerebro extraída
del atlas Paxinos y Franklin, 2019. En esta región las vibrisas tienen una represen-
tación somatotópica, es decir que cada bigote corresponde a conjunto de neuronas o
estructura nerviosa bien definida denominada barril (figura 5.1C). Esta distribución
anatómica se completa a los pocos días de nacimiento y queda fija a lo largo de to-
do el desarrollo, por lo tanto sirve como excelente modelo para estudiar variaciones
fisiológicas causadas por un funcionamiento anormal.

La vía de las vibrisas comienza con la excitación de neuronas sensoriales que
inervan cada uno de ellos y transmiten el impulso eléctrico a través del nervio tri-
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gémino hasta el tronco encefálico. De allí se envía información sensorial al tálamo,
que finalmente proyecta a la corteza primaria (S1BF) contralateral a donde se dio
el movimiento de las vibrisas. Es decir que la vía decusa y la respuesta cortical se
debe esperar del lado contrario a donde se estimuló. En la figura 5.1D se muestra la
activación de la S1BF a partir de una técnica de recombinación genética.

Figura 5.1: (A) Los ratones son estimulados en las vibrisas con un patrón periódico de al-
ternancia encendido-apagado de 40 segundos. (B) Plano coronal extraído de (Dong, 2008)
donde se muestra la ubicación de la corteza somatosensorial primaria izquierda. (C) Ca-
da bigote tiene asociado una estructura específica en la corteza somatosensorial primaria,
lo que se conoce como campo de barriles. Extraido de (Wilson et al. 2000). (D) Activa-
ción de la corteza somatosensorial primaria a través de la técnica de rAAV, extraido de
https://connectivity.brain-map.org/.

Para localizar esta región en las imágenes Doppler, alineamos la sonda de forma
visual intentando reconocer estructuras claves. Utilizamos al hipocampo como refe-
rencia, ya que varía su forma a medida que nos movemos en el eje antero-posterior,
permitiendo así ubicar los planos coronales que comprenden a S1BF. Una vez en-
contrado el plano deseado, procedimos a adquirir las imágenes para los estados de
reposo y estímulo.

5.1.4. Procesamiento y seccionamiento de la imagen

Para el procesamiento de las imágenes, generamos una máscara para eliminar
la información que se encuentra por fuera del cerebro. Esto lo realizamos manual-
mente delimitando el contorno del cráneo de forma visual. Luego aplicamos el filtro
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de descomposición en valores singulares (SVD), que separa la imagen en distintos
subespacios independientes, que permiten discriminar la señal de flujo sanguíneo,
eliminando los movimientos de tejido y ruido propio de la técnica (ver sección 3.2
para más detalles). Para determinar el subespacio asociado al flujo sanguíneo, uti-
lizamos valores fijos de corte, siendo 35 para el tejido y 200 para el ruido. En este
caso no realizamos un análisis en función de la relación señal-ruido como en la
sección 4.1, ya que el costo computacional era muy elevado en relación a la po-
ca perdida de información al tomar valores fijos. Las imágenes que obtuvimos son
como la que se muestran en la figura 5.2A.

El siguiente paso consistió en seccionar las imágenes Doppler en distintas regio-
nes anatómicas de interés. Esto lo hicimos tomando como referencia el Atlas Paxi-
nos y Franklin, 2019. Este define la forma y locación de las regiones del cerebro en
un espacio de coordenadas común, para distintas secciones o planos coronales y sa-
gitales. En base a seleccionar los planos coronales del atlas que mejor se ajusta a las
estructuras observadas en la imagen Doppler, los planos que consideramos fueron
44 (Bregma -1.58mm), 45 (Bregma -1.70mm) y 46 (Bregma -1.82mm). De esta for-
ma, superpusimos cada imagen Doppler (figura 5.2A) a la imagen del Atlas (figura
5.2B) para hacer coincidir las estructuras y poder definir las regiones anatómicas de
interés (figura 5.2C).

En este caso, seleccionamos 8 regiones distintas, siendo 4 análogas entre he-
misferios. Las regiones en verde en la figura 5.2B y 5.2C corresponde a la corteza

somatosensorial primaria (S1BF), en donde se encuentra el campo de barriles en-
cargado del control sensitivo-motor de las vibrisas. En azul, delimitamos las regio-
nes de la corteza asociativa (AC, por sus siglas en inglés) y la corteza retrosplenial

disgranular (RSD). La corteza asociativa en roedores tiene una función integrativa
y participa en procesos sensoriales y espaciales como la toma de decisiones y mo-
vimientos planeados (Ivashkina et al. 2019). La corteza retrosplenial se involucra
en procesos de aprendizaje espacial o de navegación, y se puede dividir en dos im-
portantes regiones funcionales: la disgranular, asociada a procesos de aprendizaje
espaciales externos, y la corteza retrosplenial granular(RSG, en rojo en la figura
5.2B y 5.2C), asociada al aprendizaje a través de factores tanto externos como in-
ternos (Pothuizen et al. 2009). Estudios recientes sugieren que esta última región
puede ser un área importante en procesos internos del cerebro siendo parte clave de
una posible red cerebral por defecto en ratones (Ferrier et al. 2020). Debido a que
en dicho trabajo las regiones AC (divididas en lateral y medial) y RSD muestran un
comportamiento funcional conjunto, decidimos agruparlas en una única región. Por
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Figura 5.2: (A) Imagen Doppler del plano coronal de un ratón WildType. (B) A partir
del Atlas (Paxinos y Franklin, 2019) se seleccionan 8 regiones anatómicas de interés para
estudiar. (C) Superponiendo la imagen del Atlas a la imagen Doppler se dibujan de forma
manual las regiones anatómicas para delimitar las áreas correspondientes en la imagen Dop-
pler.

último, delimitamos la región que comprende al hipocampo para cada uno de los
hemisferios (región amarilla en la figura 5.2B y 5.2C). Esta estructura anatómica
tiene como funciones principales el procesamiento de información multisensorial
y su codificación en memoria de largo plazo (Zemla y Basu, 2017), así como una
singular capacidad neurogénica (Eriksson et al. 1998)(Moreno-Jiménez et al. 2019).

5.1.5. Mapas de activación

Para analizar cómo responde el cerebro al estímulo, debemos evaluar cómo es
la señal temporal de los distintos píxeles de la imagen. El primer paso fue expresar
la amplitud de la señal temporal en una magnitud que sea comparable para todos
los ratones, en este caso, utilizamos la medida de variación porcentual de CBV
(%CBV ). Para cada píxel calculamos un valor basal de señal que corresponde
a la amplitud de intensidad promedio durante los primeros 20 segundos de datos
(CBVBASAL), donde el ratón está sin ningún estímulo externo específico y sedado.
Luego utilizamos este valor como referencia para expresar la variación relativa en
la amplitud de la señal temporal de dicho píxel. Por lo tanto, para cada dato de dicha
señal temporal, la amplitud de la variación en CBV se calcula como:
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%CBV = 100× (
CBV − CBVBASAL

CBVBASAL

) (5.1)

El siguiente paso fue evaluar qué región del cerebro se activa al momento de
aplicar el estímulo específico. Para ello realizamos la correlación cruzada de la señal
temporal de cada píxel con el patrón de estímulo, obteniendo un valor de correlación
para cada punto. Una señal como la que se observa en la figura 5.3A tendrá un alto
valor de correlación, mientras que una señal como la observada en la figura 5.3B
tendrá un valor de correlación bajo.

Figura 5.3: (A) Señal temporal altamente correlacionada con el patrón de estímulo (franjas
verdes), correspondiente a un píxel de la región S1BF. (B) Señal temporal no correlacionada
con el patrón de estímulo correspondiente a un píxel fuera de la región S1BF. (C) Mapa
de activación superpuesto a la imagen Doppler. En escala de color se indica el valor de
correlación de la señal temporal de cada píxel con el patrón de estímulo aplicado. Los
píxeles con un p-valor mayor a 0.01 son descartados. El área activada se corresponde con
lo descrito mediante técnicas de histología.

Aplicando este procedimiento para todos los píxeles construimos el mapa de

activación que se observa en la figura 5.3C, donde la escala de colores correspon-
de al valor de correlación. Únicamente se consideraron los píxeles con correlación
significativa, definiendo como significativa la correlación que tienen un p-valor me-
nor a 0.01. Es decir, consideramos aquellas correlaciones que no pueden asociarse
a un caso aleatorio. Como se observa en la figura 5.3C el área que contiene los
píxeles de correlación significativa se corresponde con la activación de la corteza
somatosensorial primaria observada mediante otras técnicas.

57



5.1.6. Análisis de la región S1BF

Para estudiar si existe una respuesta sensorial diferenciada entre los genotipos
WildType y Trembler, analizamos la región S1BF contralateral a donde se aplicó el
estímulo, que es donde se espera observar la activación. En particular nos centramos
en analizar dos características: 1) cómo es la respuesta a nivel espacial, en cuanto al
área de activación y valor de correlación, y 2) cómo es la evolución temporal de la
respuesta, en relación a la tasa de variación de CBV en cada estímulo y la amplitud
de la señal en cada estímulo.

Para responder a la primera interrogante, nos acotamos a los píxeles de la región
S1BF. En la figura 5.4A se muestra un ratón WildType representativo donde se
observa como gran parte de la región se encuentra activada, es decir, conteniendo
píxeles con correlación significativa. Calculamos la cantidad de píxeles totales en la
región, lo cual llamamos área total de S1BF, y calculamos la cantidad de píxeles con
correlación significativa dentro de dicha región, lo que llamamos área de activación.
En base a estas dos cantidades, calculamos el porcentaje de activación como el
cociente entre área de activación y área total de S1BF.

Para estudiar si existen diferencias en el valor de correlación entre genotipos,
tomamos para cada ratón la distribución de valores de correlación de la región de
activación. Para cada distribución calculamos un único valor representativo, tomado
como el promedio de los datos.

Para responder a la segunda interrogante y poder estudiar la tasa de respuesta
al estímulo, decidimos evaluar la pendiente de la señal en los segundos posteriores
a que el estímulo comienza a aplicarse. Esto nos da una medida de cuál es la tasa
de incremento de la perfusión sanguínea en función del tiempo. Para cada píxel
del área de activación consideramos la señal temporal y aplicamos un filtro pasa
bajo con frecuencia de corte 0.01 Hz como se observa en la figura 5.4B. A partir
de la señal filtrada, tomamos los siguientes 6 puntos luego de iniciar un estímulo
(correspondientes a 6 segundos) considerándolos como la curva de activación para
cada estímulo (segmento en amarillo figura 5.4B). Luego calculamos mediante un
ajuste lineal, la pendiente para cada uno de los cuatro estímulos. De esta forma,
para cada píxel activado dentro de la región S1BF tenemos 4 valores de pendientes
correspondientes a cada uno de los estímulos.

Considerando ahora todos los píxeles activados tenemos entonces una distribu-
ción de pendientes para cada uno de los 4 estímulos en cada ratón. Para cada una de
estas distribuciones calculamos el promedio como valor representativo. De esta for-
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Figura 5.4: (A) Para cada ratón se consideran únicamente los píxeles con correlación sig-
nificativa dentro de la región S1BF (delimitada por la línea blanca discontinua). Se define
como significativa aquella correlación con un p-valor menor a 0.01. (B) Se muestra la señal
temporal de un único píxel (línea gris) en la región de activación. Filtramos la señal con un
filtro pasa bajo de 0.01 Hz (línea azul). A partir de la señal filtrada, tomamos los primeros 6
puntos luego de aplicar un estímulo, y los consideramos como la curva de activación (línea
en amarillo). Para cada curva de activación se realiza un ajuste lineal y se obtiene un valor
de pendiente. (C) Para la señal temporal de un píxel en la región de activación (línea gris)
se calcula el valor promedio de %CBV durante el momento que se aplica el estímulo, el
cual denominamos %CBVON , y el valor promedio de %CBV los 40 segundos previos a
comenzar el estímulo, el cual denominamos %CBVOFF . Luego, se utilizaran estos valores
para calcular la diferencia de amplitud %CBVON − %CBVOFF para cada instancia de
estímulo.

ma tenemos un valor de pendiente por estímulo por ratón. En base a esto, evaluamos
si existen diferencias en los valores de pendiente entre: 1) genotipos al considerar
todos los estímulos, 2) genotipo en cada uno de los estímulos y 3) estímulos para
un mismo genotipo.

Finalmente, evaluamos cómo es la amplitud de la señal en los momentos que es-
timulamos en relación a los momentos donde no se estimula. Es decir, estudiamos
la diferencia en la variación de perfusión sanguínea entre la activación y el estado
basal. Para ello consideramos los píxeles del área de activación y calculamos, para
cada señal temporal de dichos píxeles, un valor promedio de %CBV para cada uno
de los 4 intervalos de estímulo, denominados %CBVON . También calculamos un
valor promedio de %CBV para los 40 segundos previos a comenzar cada estímu-
lo, el cual denominamos %CBVOFF (figura 5.4C). Por lo tanto, la diferencia en
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amplitud de la señal en cada estímulo estará dada por %CBVON − %CBVOFF .
Realizamos un análisis comparativo entre genotipos para cada estímulo y también
considerando un valor global de activación calculado como el promedio de todos
los intervalos de estímulo. A su vez con esta metodología podemos comparar cómo
evoluciona el cambio de amplitud a medida que aplicamos nuevos estímulos a un
mismo genotipo.

5.1.7. Análisis de las redes funcionales del cerebro

El segundo análisis funcional correspondió a estudiar la conectividad del cere-
bro para los genotipos WT y TrJ a partir de las RFC, en los estados de reposo y
de estímulo. Considerando las 8 regiones anatómicas delimitadas a partir del atlas
(figura 5.5A), obtuvimos una señal temporal representativa (figura 5.5B), calculada
como el promedio espacial de la señal temporal de todos los píxeles de la región.

El siguiente paso consistió en correlacionar la señal de una región, por ejemplo
la 1, con todas las demás, es decir, la 1 con la 2, la 1 con la 3, y así sucesivamente.
Luego se toma una región distinta, por ejemplo la 2, y se calcula la correlación con
las demás regiones. Para poder analizar de forma gráfica la correlación de todas las
regiones del cerebro construimos la matriz de correlación, como se observa en la
figura 5.5B, donde la entrada (i, j) indica el valor de correlación entre la señal de la
región i y la región j. Esta matriz de correlación constituye la RFC del animal.

Para cada genotipo, construimos una matriz de correlación representativa para el
experimento de reposo y para el experimento de estímulo. La matriz representativa
la obtuvimos a partir de promediar el conjunto de matrices de los distintos ratones
en cada estado.

5.1.8. Análisis estadístico

5.1.8.1. Análisis región S1BF

Para evaluar el porcentaje de activación de la región S1BF, consideramos 10
ratones WT y 8 ratones TrJ, teniendo un único valor por cada ratón. Evaluamos
la normalidad de las distribuciones de cada genotipo con el test de Shapiro-Wilk,
resultando en ambos casos normales con un p-valor = 0.1145 y p-valor = 0.3607
para WT y TrJ respectivamente. Las diferencias entre distribuciones se evaluaron
con un test no pareado t-Student.
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Figura 5.5: (A) A partir de las 8 regiones anatómicas computamos una única señal repre-
sentativa para cada región, correspondiente al promedio de las señales temporales de los
píxeles en dicha región. (B) Correlacionamos la señal temporal de cada región contra las
señales temporales de las restantes. Construimos la matriz de correlación, donde cada en-
trada corresponde al valor de correlación entre señales de las regiones indicadas por las
coordenadas de la matriz (i, j). Se muestra la matriz de correlación representativa para el
genotipo WildType en el estado de estímulo.

Para analizar los datos de correlación consideramos la misma cantidad de ra-
tones por genotipo (10 WT y 8 TrJ). Nuevamente se evaluó la normalidad con el
test de Shapiro-Wilk y las diferencias entre genotipo a partir de un test no parea-
do t-Student. Los datos resultaron normales con un p-valor = 0.38685 y p-valor =
0.9810 para WT y TrJ respectivamente.

Para estudiar la pendiente, se tiene una distribución de 10 valores por estímu-
lo en los WT y 8 valores por estímulo en TrJ. Para analizar la normalidad de cada
distribución se utilizó el test de Shapiro-Wilk. Para analizar las diferencias entre ge-
notipo para cada estímulo, en el caso de que dos distribuciones resultaran normales
se compararon utilizando un test no pareado t-Student. En caso de que dos distribu-
ciones resultaran no-normales se utilizó un test de Mann-Whitney para compararlas.
Para analizar las diferencias entre estímulos para un mismo genotipo se utilizó un
test ANOVA con comparaciones múltiples.

Finalmente, para evaluar la amplitud de la señal en los momentos donde se es-
timula en comparación a cuando no se estimula, se realizaron los test análogos a
los usados para evaluar la pendiente. Nuevamente para evaluar las diferencias entre
estímulos se utilizó un test ANOVA con comparaciones múltiples.
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5.1.8.2. Análisis de las redes funcionales del cerebro

Para el genotipo WT, se tiene una matriz representativa para el estado de reposo
construida a partir del promedio de las matrices de los 6 ratones y una matriz para el
estado de estímulo construido con la misma cantidad de animales. En el caso de los
ratones TrJ, se obtienen las matriz representativas de igual manera pero obtenidas a
partir de 6 animales para el estado de estímulo y 5 animales para el estado de reposo.
Las entradas de cada una de estas matrices da una distribución de valores de corre-
lación correspondientes a la cantidad de animales considerados en cada genotipo.
Para estudiar la normalidad de estas distribuciones se aplicó el test de Shapiro-Wilk.
Para comparar dos distribuciones se aplicó el test no pareado t-Student en el caso de
que los datos resultaran normales, y el test de Mann-Whitney en el caso de que los
datos no fueran normales. De esta manera se puede saber si el valor representativo
de cada entrada de las matrices de correlación es significativamente diferente entre
los genotipos y entre los experimentos (reposo y estímulo).

5.2. Resultados y discusión

5.2.1. Estudio de la región S1BF

En primer lugar se realizó el estudio comparativo de los genotipos WT y TrJ
para la respuesta al estímulo en la región S1BF. Para cada individuo se computó el
área total de la región S1BF y se compararon ambas poblaciones. Como se observa
en la figura 5.6A, no se encuentran diferencias significativas para las áreas totales
de las regiones S1BF. Sin embargo, como se observa en la figura 5.6B, encontramos
que existen diferencias significativas para el área de activación, calculada a partir
del porcentaje de la región S1BF activada. Se observa que el genotipo WT tiene un
mayor porcentaje de activación que el TrJ.

Si comparamos ahora los valores de correlación promedio de los píxeles activa-
dos en la región S1BF, como se observa en la figura 5.6C, nuevamente encontramos
diferencias significativas entre ambos genotipos. En este caso los WT presentan un
valor de correlación mayor que los TrJ. Por lo tanto, los resultados presentados en
la figura 5.6 indican que, no solamente el área de activación es mayor en el genotipo
WT, sino que dicha activación está más acoplada al estímulo aplicado.

El siguiente análisis consistió en comparar la tasa de respuesta en ambos geno-
tipos, midiendo la pendiente de la señal Doppler para cada estímulo realizado. Lo
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Figura 5.6: En todos los casos la cantidad de ratones utilizados fueron 10 WT y 8 TrJ.
(A) Área total de la región S1BF por genotipo. Se muestra la media y desviación estándar
para comparar las áreas de la región S1BF utilizando el test t-Student (α = 0.05). No
se encuentran diferencias significativa (p-valor = 0.1173). (B) Porcentaje de activación de
S1BF por genotipo. Se muestra la media y desviación estándar, y se aplica el test t-Student
no pareado (α = 0.05) para constatar diferencias significativas entre genotipos (p-valor =
0.0031). (C) Valor de correlación promedio por genotipo. Se muestra la media y desviación
estándar, y se aplica el test t-Student no pareado (α = 0.05) para constatar diferencias
significativas entre genotipos (p-valor = 0.0434).

que podemos observar en la figura 5.7A es que para todos los estímulos realizados
el valor de pendiente fue mayor en el caso de WT. Existen diferencias significativas
entre las distribuciones de cada genotipo para el primer estímulo y el último. Con-
siderando el promedio de los 4 estímulos, es decir, obteniendo un valor único por
ratón para los 4 estímulos, observamos, como se ve en la figura 5.7B, diferencias
significativas entre genotipos.

Si evaluamos cómo evoluciona la pendiente a medida que realizamos los estí-
mulos dentro de un mismo genotipo, no observamos diferencias significativas en
ninguno de los casos. Es decir que el valor de pendiente se mantiene relativamente
constante para cada grupo como se observa de la distribuciones de puntos de igual
color en la figura 5.7A.

Finalmente, en la figura 5.8A se muestra la diferencia en amplitud de la se-
ñal en los momentos de estímulo (CBVON ) en relación a cuando no se estimula
(CBVOFF ). Como se puede observar, en ambos genotipos, a medida que realiza-
mos nuevos estímulos la amplitud de la señal neurovascular en S1BF se mantiene
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Figura 5.7: En todos los casos la cantidad de ratones utilizados fueron 10 WildType y 8 TrJ.
(A) Se muestra el valor de pendiente media y desviación estándar para cada distribución por
genotipo y por estímulo. En el primer estímulo se observan diferencias significativas entre
genotipos, obtenidas a partir de un test de Mann-Whitney con p-valor = 0.0434. También
se observan diferencias significativas para el cuarto estímulo calculadas a partir de un test
t-Student con p-valor = 0.0067. (B) Se muestra el valor promedio y desviación estándar
de pendiente por genotipo considerando los cuatro estímulos. Se constantan diferencias
significativas a partir de un test t-Student con p-valor = 0.0422.

constante en el tiempo, por lo cual no encontramos diferencias significativas en-
tre los distintos estímulos por genotipo. En todos lo casos tenemos un valor medio
mayor en el genotipo WT que en el TrJ, sin embargo no encontramos diferencias
significativas al evaluar por estímulo entre genotipos.

A pesar de que la diferencia de amplitud se mantiene constante en el tiempo,
los valores de CBVON y CBVOFF aumentan a medida que realizamos nuevos
estímulos, esto se puede ver en la figura 3.2 del anexo. Esto indica un aumento
global de la señal que podría sugerir algún fenómeno de adaptación.

Si consideramos ahora un valor global al promediar los valores medios de to-
dos los estímulos estímulo para cada ratón (figura 5.8B) observamos diferencias
significativas entre ambos grupos, que indican una mayor diferencia en la señal
neurovascular entre el momento de estímulo y no estímulo para el genotipo WT.

Estos análisis referentes a estudiar la respuesta al estímulo sugieren diferencias
en el funcionamiento de la vía de las vibrisas para los dos genotipos, tanto a nivel
espacial como temporal en la región S1BF. Los ratones TrJ parecen sufrir una afec-
ción de dicha vía, manifestada en la capacidad de respuesta (área de activación y
valor de correlación) y en la tasa de respuesta (pendiente de la señal temporal). Esto
implica una diferencia funcional a nivel del sistema nervioso central, lo cual, hasta
nuestro conocimiento, es la primera vez que se manifiesta en la literatura.
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Figura 5.8: Comparación entre genotipos (10 ratones WT y 8 ratones TrJ) del valor
de %CBV en los intervalos de estímulo (CBVON ) en relación al los momentos de no es-
tímulo (CBVOFF ) para la región S1BF. (A) Discriminando por genotipo y por estímulo
se muestran las distribuciones, con valor medio y desviación estándar, de la amplitud de la
señal neurovascular calculada como %CBVON − %CBVOFF . (B) Se muestra un valor
global de la diferencia en amplitud de la señal entre los momentos de estímulo y no estí-
mulo calculada a partir del promedio de todos los intervalos para cada ratón. Se observan
diferencias significativas obtenidas con un test t-Student con un p-valor = 0.0471.

Cabe mencionar que el análisis estadístico presentado en la figura 5.7A y 5.8A
no contempla un modelo de interacción entre distintos estímulos para un mismo
genotipo. Es decir, se testean las diferencias entre genotipos por estímulo y las dife-
rencias entre estímulos dentro de un genotipo, considerando las distribuciones como
independientes. Se probó un modelo ANOVA mixto de interacción entre estas va-
riables obteniendo incluso más diferencias entre genotipos. Los resultados no se
presentan aquí ya que están por fuera del alcance de la tesis.

5.2.2. Redes funcionales del cerebro

En esta sección nos centramos en analizar las redes funcionales del cerebro para
los estados de reposo y estímulo en los genotipos WT y TrJ. En este caso utilizamos
6 ratones WT para generar la red de reposo y la misma cantidad para la red de
estímulo; 5 ratones TrJ para la red de reposo y 6 para la de estímulo. Se tomaron
en cuenta únicamente aquellos ratones que tengan una clara respuesta funcional en
S1BF y que además no hayan presentado alteraciones durante el estado de reposo
(como despertarse de la anestesia o la presencia de eventos sensoriales externos que
puedan influir en el reposo).

Cuando se realiza un análisis de conectividad entre regiones, se pueden obtener
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valores positivos o negativos dependiendo de si esas regiones están correlaciona-
das o anti-correlacionadas. En muchos casos dos regiones pueden estar fuertemente
acopladas por una anti-correlación, lo que sugiere una relación funcional. En las
matrices de correlación entre regiones, que se presentan en las secciones 5.2.2.1
y 5.2.2.2, los valores de correlación resultan ser positivos en todos los casos. Da-
do que no observamos valores de correlación negativos, correspondientes a anti-
correlación, la escala de colores presentada incluye únicamente valores positivos
para una mejor visualización.

5.2.2.1. Ratones WildType estímulo vs reposo

En primer lugar, evaluamos las redes WT para ambos estados, con el objetivo
de estudiar el funcionamiento en un modelo que se puede considerar "sano". Esto
lo comparamos con un trabajo donde se generan las mismas redes para el mismo
genotipo (Ferrier et al. 2020). La figura 5.9 muestra las matrices de conectividad
obtenidas para el genotipo WT en los estados de estímulo y reposo.

Sabemos de la literatura, que en el estado de reposo existe una conexión
inter-hemisférica propia en roedores (Gozzi y Schwarz, 2016)(Kannurpatti et al.
2008)(Zhao et al. 2008), particularmente entre regiones análogas entre hemisferios
como S1BF IZQ y S1BF DER. Esto se puede observar en la alta correlación (0.607
± 0.065) observada entre estas dos regiones, representada por la entrada (1,6) en
la matriz de reposo de la figura 5.9, y marcada con un recuadro violeta. Si com-
paramos con la misma entrada de la matriz de estímulo, observamos una variación
en el valor de conectividad, siendo en este último caso menor (0.467 ± 0.194). Es
decir, al momento de aplicar un estímulo se pierde la lateralidad o conectividad
inter-hemisférica entre estas dos regiones. Podemos considerar entonces como un
funcionamiento "normal", que al recibir un estímulo en S1BF la actividad neuro-
vascular de esta región se centra en procesar dicho estímulo sin enviar información
hacia la corteza análoga en el otro hemisferio.

Por otro lado, la corteza retrosplenial (RSG) se describe como un posible núcleo
o "hub"de la red por defecto (Defult Mode Network, DMN) en ratones (Ferrier et
al. 2020). La DMN es una red de regiones temporalmente correlacionadas que se
activan mientras el individuo no está realizando una tarea específica (Gozzi y Sch-
warz, 2016) y es una de las redes más estudiadas en experimentos de reposo. Como
se puede observar en la matriz de reposo de la figura 5.9 (panel izquierdo), las re-
giones RSG DER y RSG IZQ se encuentra muy poco correlacionadas con la corteza
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Figura 5.9: Comparación entre las matrices de correlación de regiones para los experi-
mentos de estímulo y reposo en el genotipo WT. Las matrices se construyen a partir del
promedio de 6 matrices de estímulo y 6 matrices de reposo, correspondientes a la cantidad
de ratones utilizados. Por lo tanto, cada entrada de la matriz es la media del conjunto corres-
pondiente. En el panel superior se describe la numeración utilizada para cada región y sobre
la izquierda se colocan los nombres abreviados según la figura 5.2. Los recuadros violetas
indican la diferencia en el valor de correlación en la conectividad de las regiones 1 y 6. De
forma análogo los otros recuadros subrayan las diferencias en las regiones 1 y 6 con la 3 y
4, y, 1 y 6 con la 7 y 8.

somatosensorial en ambos hemisferios, S1BF DER (0.290 ± 0.158 y 0.220 ± 0.155
respectivamente) y S1BF IZQ (0.382 ± 0.166 y 0.295 ± 0.232 respectivamente),
indicado por el recuadro en negro. Esto indica, que en estado de reposo estas regio-
nes responden a funcionalidades distintas. En cambio, si observamos la matriz de
estímulo de la figura 5.9 (panel derecho), vemos que cuando la región S1BF IZQ
es activada, tanto la propia S1BF IZQ como la contralateral S1BF DER, aumen-
tan su conectividad con las regiones RSG DER (0.452 ± 0.171 y 0.369 ± 0.175
respectivamente) y RSG IZQ (0.484 ± 0.132 y 0.364 ± 0.186 respectivamente).
Esto sugiere que al momento de recibir un estímulo sensorial en S1BF esta región
intensifica su conexión con RSG para un correcto procesamiento de la información.

Finalmente, si nos centramos en la región del hipocampo, área clave en los pro-
cesos de memoria y aprendizaje, vemos que en la red de reposo las regiones HIP
DER e HIP IZQ aparecen muy poco conectadas con el resto de las regiones y muy
conectadas entre ellas. En particular las regiones S1BF DER y S1BF IZQ tienen
una correlación pequeña con el hipocampo (recuadro verde en la figura 5.9). Por
ejemplo, para el HIP IZQ estos valores son 0.226 ± 0.144 y 0.298 ± 0.147 respec-

67



tivamente. Considerando ahora la matriz de estímulo, observamos que el valor de
correlación para S1BF IZQ, es decir donde se aplica el estímulo, y la región HIP
IZQ, aumenta con respecto al estado de reposo (0.400 ± 0.150). Lo mismo ocurre
para la región S1BF DER y la región HIP IZQ (0.311 ± 0.208). El aumento de cone-
xión de la corteza somatosensorial con el hipocampo en el experimento de estímulo,
parece indicar un necesario intercambio de información entre una región asociada
específicamente a lo sensoriomotor con una región asociada a la memoria. Esto su-
giere, que para un correcto procesamiento de la información sensorial del medio, se
debe recurrir a procesos de aprendizajes previamente adquiridos almacenados en el
hipocampo.

En el trabajo de (Ferrier et al. 2020) se estudia la conectividad cerebral en ra-
tones WT para un estado de activación y un estado de reposo. Allí, al igual que
en nuestro trabajo, los resultados indican una desconexión inter-hemisférica en la
S1BF y de la S1BF con RSG en el momento en que el ratón está siendo estimulado.
Sin embargo, en Ferrier et al. 2020 las matrices de conectividad para el estado de
reposo y estímulo se construyen de forma distintas a nuestro caso. Para la matriz de
activación se concatenan los períodos temporales donde se estimuló al ratón. Para
la matriz de reposo o no activación se concatenan periodos donde no se estimula,
lo cual denominan estado base. Es decir que el experimento compara los momentos
en donde se está estimulando y los momentos que se deja de estimular. En nuestro
caso estamos comparando dos series de experimentos distintos, ya que el estado de
descanso o base corresponde a varios minutos del animal dormido sin recibir un
estímulo específico. Por otro lado, nuestras matrices de estímulo se construyen con-
siderando tanto momentos donde se estimula como momentos donde no se estimula,
lo que corresponde a evaluar el comportamiento a lo largo de todo el experimento.

Creemos que nuestra metodología se corresponde mejor con el objetivo de ver
diferencias entre un cerebro en reposo, o sin una tarea específica, y un cerebro acti-
vo, debido a que la concatenación de señales puede generar correlaciones espúrias.
Esto se da porque todas las señales recortadas tendrán un salto o caída en el momen-
to de transición de estímulo a no estímulo o viceversa, aumentando espuriamente el
valor de correlación . De todas formas, realizamos la construcción análoga de las
matrices descritas en el trabajo de Ferrier et al. 2020 para verificar la concordancia
de los resultados. Esto se puede observar en el Anexo (figuras A3.3 y A3.4), donde
se muestra que los resultados continúan la tendencia observada en la figura 5.9, y
además se corresponden con lo encontrado por Ferrier et al. 2020.
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5.2.2.2. Ratones Trembler-J estímulo vs reposo

Lo siguiente que realizamos fue analizar las matrices de reposo y estímulo para
el genotipo TrJ, tal como se observa en la figura 5.10. En primer lugar observamos,
que la regiones S1BF DER y S1BF IZQ están más conectadas en la matriz de reposo
que en la de estímulo (0.719 ± 0.122 y 0.623 ± 0.135), lo cual es concordante con
la desconexión inter-hemisférica al aplicar el estímulo descrita en la literatura y
observada en los experimentos con WT.

Si analizamos las regiones RSG DER y RSG IZQ podemos observar que en el
estado de reposo se encuentran más conectadas con las regiones S1BF DER y S1BF
IZQ comparado al estado de estímulo. Por ejemplo, el valor promedio de conexión
para esas cuatro entradas (1-3,1-4,6-3,6-4) es 0.548 ± 0.039 en el estado de reposo
y 0.413 ± 0.046 en el estímulo. Este comportamiento es opuesto a lo observado en
el genotipo WT, donde dichas regiones aparecen más conectadas en el estado de
estímulo.

En relación al hipocampo, observamos que, para ambos estados, la conectividad
de esta estructura con todas las demás regiones de la corteza es baja, mientras que
la conectividad entre HIP IZQ e HIP DER es alta. Esto es análogo a lo que se
observa en el modelo WT. Por ejemplo, para la matriz de reposo, el promedio de
correlación entre HIP IZQ y todas las regiones corticales (de la 1 a la 6) es 0.472
± 0.026, mientras que la conectividad para HIP IZQ e HIP DER es 0.664 ± 0.079.
Esta tendencia también se observa en la matriz de estímulo, donde los valores son
0.424 ± 0.018 y 0.627 ± 0.106 respectivamente.

5.2.2.3. Ratones WildType vs Ratones Trembler-J

Si comparamos ahora entre genotipos el estado de reposo, lo que observamos es
una conectividad global aumentada en el modelo TrJ. Las estructuras funcionales,
es decir la red cerebral, parecen ser las mismas pero con valores de correlación
mayores. Tomando un valor promedio de conectividad global para cada genotipo,
calculado como el promedio de los valores de correlación de cada matriz, tenemos
WT = 0.451 ± 0.147 y TrJ = 0.577 ± 0.111.

Esta tendencia también se observa en las matrices de estímulo al comparar por
genotipo. Especialmente, en S1BF DER, la región cortical contralateral a la activa-
da, se muestra menos conectada con el resto del cerebro en el caso del WT que en
el modelo TrJ. Si tomamos el promedio de valores de correlación de esta región con
todas las demás tenemos que para WT = 0.405 ± 0.079 y para TrJ = 0.527 ± 0.108.
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Figura 5.10: Comparación entre las matrices de correlación de regiones para los experi-
mentos de estímulo y reposo en el genotipo TrJ. Las matrices se construyen a partir del
promedio de 6 matrices de estímulo y 5 matrices de reposo, correspondientes a la cantidad
de ratones utilizados. Por lo tanto, cada entrada de la matriz es la media del conjunto co-
rrespondiente.

En particular, nos interesa estudiar cómo es la transición entre el estado de es-
tímulo y reposo para cada genotipo. Para ello, calculamos la matriz de diferencia
relativa porcentual. El valor de cada entrada se computó de la siguiente manera:

diferencia(i, j) = 100× estimulo(i, j)− reposo(i, j)

reposo(i, j)
(5.2)

donde diferencia(i, j) corresponde a la entrada (i, j) de la matriz de diferencia
relativa porcentual, y de forma análoga estimulo(i, j) y reposo(i, j) corresponden
a las entradas (i, j) de las matrices de estímulo y reposo respectivamente. En la
figura 5.11 se observan las matrices de diferencia relativa porcentual para ambos
genotipos.

Nos centramos en analizar la conexión de la región S1BF IZQ con las demás (re-
cuadro en negro en las matrices de la figura 5.11), donde se observan las principales
diferencias. En el modelo WT hay un decremento de 23 % de la conectividad entre
la región S1BF DER y S1BF IZQ, mientras que en el genotipo TrJ este decremento
es de 13 %.

También se observa que, para el genotipo WT, S1BF IZQ tienen una conectivi-
dad 65 % mayor con la región RSG IZQ en el estado de estímulo en comparación
al reposo. En el caso del TrJ la tendencia es inversa, esta entrada tiene un valor
negativo que representan una mayor conexión en el reposo que en el estímulo. El

70



Figura 5.11: Matrices de diferencia entre los estados de estímulo y de reposo para los ge-
notipos WT y TrJ. Cada matriz se computa como la diferencia relativa porcentual, entrada
a entrada, de las matrices asociadas al estímulo con la matriz asociada al reposo para el
genotipo WT (figura 5.9) y para el TrJ (figura 5.10). En recuadros negros se destacan las
conexiones relevantes para evaluar el comportamiento diferencial entre genotipos, corres-
pondientes a la conectividad de la región S1BF IZQ y todas las demás.

mismo comportamiento se observa para S1BF IZQ con las regiones hipocampales
7 y 8, donde la conectividad es más elevada en el estado de estímulo que en reposo
por aproximadamente un 35-40 % en el genotipo WT, mientras que en el modelo
TrJ las entradas son negativas.

Estas diferencias diferencias también se observan para la región S1BF DER, la
región cortical contra lateral a donde se aplicó el estímulo. En el caso del genotipo
WT, esta región se conecta más con RSG y el hipocampo en el estímulo en compa-
ración al reposo, mientras que en el genotipo TrJ el comportamiento es inverso.

Cabe mencionar que en todos los casos se realizó un estudio estadístico para
comparar la distribución de píxeles análogos entre dos matrices, no encontrando
diferencias significativas en ningún caso. Las matrices de desviación estándar de
las distribuciones se pueden encontrar en el Anexo. Se puede observar que la in-
certidumbre relativa para cada píxel se encuentra en el entorno de un 15-20 %. Para
trabajos futuros se espera incrementar el número de individuos para evaluar si es
posible encontrar diferencias cuantificables entre genotipos para cada región de co-
nectividad.

Este primer acercamiento a estudiar las redes del cerebro en ambos modelos
de ratones, evidencia diferencias en el funcionamiento a nivel del sistema nervioso
central en el modelo TrJ respecto al WT. Esto se encuentra en la línea de trabajos
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recientes donde se destaca la influencia de la enfermedad Charcot-Marie-Tooth a
nivel del sistema nervioso central al estudiar el modelo TrJ (Damian et al. 2021).

A nuestro entender, esta es la primera vez que se realiza un estudio neurovascu-
lar de redes del cerebro en el modelo animal TrJ. También es el primer trabajo en
donde se utiliza ultrasonido funcional para definir una red de reposo donde se deja
por varios minutos al animal anestesiado sin generar estímulos externos. Esto aplica
tanto para el modelo TrJ como para el WT. Creemos que esta metodología es la más
conveniente para estudiar las redes de reposo, ya que se obtiene un amplio registro
temporal de la señal neurovascular, evitando así efectos transitorios, que permite
analizar de forma correcta la interacción entre regiones.
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Capítulo 6

Conclusiones

La tesis estuvo enmarcada en el proyecto de investigación multidisciplinario
(código ANII: FCE_1_2019_1_155539) que tuvo como objetivo integrar las áreas
de imagenología vascular por ultrasonido, con el análisis biológico de modelos de
neurodegeneración, más específicamente, para un modelo murino asociado a la en-
fermedad Charcot-Marie-Tooth.

Logramos implementar satisfactoriamente la imagenología Doppler Ultrarrápi-
da, técnica no invasiva que consiste en aplicar ultrasonido para analizar los cambios
en volumen sanguíneo en pequeños vasos del cerebro. Particularmente, a través del
análisis funcional denominado Ultrasonido Funcional (fUS), pudimos comprender
en mayor profundidad las implicancias de la enfermedad Charcot-Marie-Tooth en
el sistema nervioso.

Desde el punto de vista personal, esta tesis me permitió insertarme en un grupo
de trabajo interdisciplinario, donde parte del cometido consistió en desarrollar un
lenguaje común entre las distintas áreas, enriqueciendo enormemente el proceso de
investigación. Me introdujo en la experimentación biológica y me permitió desarro-
llar nuevas perspectivas e ideas para abordar un problema científico. Además, tuve
la posibilidad de participar en numerosas instancias de presentación del trabajo pa-
ra públicos ampliamente diversos, lo cual, nuevamente, creo que ha enriquecido mi
capacidad como científico y no solamente como físico.
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6.1. Puesta a punto de la técnica y análisis de la sen-
sibilidad del Doppler Ultrarrápido

Como logros intermedios de este trabajo de tesis, que sirvieron de base para el
objetivo general, podemos destacar en primer lugar la instrumentación y optimiza-
ción de la técnica de imagenología Doppler Ultrarrápida, siendo el primer grupo de
investigación que logra desarrollarla a nivel local y regional. La metodología que se
presentó aquí sienta las bases para futuros trabajos utilizando Doppler Ultrarrápido,
y abre las puertas a colaboraciones interdisciplinares para estudios neurológicos y
vasculares.

En segundo lugar, se validó la sensibilidad del Doppler Ultrarrápido para detec-
tar cambios en el flujo sanguíneo entre dos grupos de ratones. Esto consistió en un
estudio combinado entre imagenología Doppler Ultrarrápida y Microscopía Confo-
cal. En dicho trabajo estudiamos los efectos del envejecimiento en la neurovascula-
tura de ratones Wild Type (WT), y pudimos constatar que el Doppler Ultrarrápido es
una herramienta sensible para detectar dichas variaciones fisiológicas. La perfusión
sanguínea y la red vascular se encuentran deterioradas en ratones adultos viejos en
comparación a ratones adultos jóvenes. Este enfoque combinado resulta algo nuevo
para la literatura disponible y los resultados aportan un mayor entendimiento de los
procesos de envejecimiento neurovascular. Este trabajo se encuentra condensado en
el artículo publicado (Anzibar Fialho; Vázquez Alberdi; Martínez et al. 2022).

6.2. Ultrasonido funcional para analizar el modelo de
neurodegeneración de la enfermedad Charcot-
Marie-Tooth

Como objetivo principal, esta tesis se proponía utilizar fUS para estudiar el mo-
delo de ratón Trembler-J (TrJ), que emula con alta fidelidad biológica la neuropatía
hereditaria Charcot-Marie-Tooth. En ese sentido, el primero de los aportes de esta
tesis fue implementar la técnica de fUS, la cual consiste en obtener datos de va-
riación de flujo sanguíneo en función del tiempo y analizar cómo responden las
distintas partes del cerebro a un estímulo específico. Nuevamente, esta es la prime-
ra vez que un grupo de investigación local y regional utiliza fUS para un análisis
dinámico del sistema nervioso central.
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En segundo lugar se estudió la respuesta somatosensorial a un estímulo mecá-
nico externo de las vibrisas (correspondiente a la tigmotáxis de las vibrisas), en el
modelo de ratón sano WT y en el modelo de neurodegeneración TrJ. Se constató la
correcta activación de la región cerebral cortical asociada al movimiento y control
de las vibrisas durante los momentos donde el animal recibía el estímulo.

Posteriormente, se identificaron parámetros funcionales de la activación corti-
cal, como la capacidad y el tiempo de respuesta al estímulo, para poder comparar
entre ambos genotipos. El modelo TrJ mostró niveles y modalidades de expresión
significativamente distintos a los observados en el genotipo saludable. Estos resul-
tados sugieren una clara afección de la vía somatosensorial de las vibrisas en el
modelo Tr-J.

En tercer lugar, se definieron y construyeron redes funcionales del cerebro, para
ambos modelos de ratones, bajo dos estados funcionales: estímulo y reposo. Hasta
nuestro conocimiento es la primera vez que se reporta una red de reposo construida a
partir de la actividad cerebral del individuo sedado y sin estímulos externos por más
de 5 minutos. Esto aplica para ambos modelos de ratones. También es la primera
vez que se realiza un análisis a partir de redes del cerebro para el modelo TrJ.

A partir de las redes construidas para cada genotipo se comparó la conectividad
en cada uno de los estados. Reportamos diferencias en las redes de estímulo y de
reposo en el modelo TrJ en comparación al modelo sano WT. Esto representa un im-
portante hallazgo a nivel biológico, demostrando que la enfermedad también afecta
la neurovasculatura a nivel del sistema nervioso central, ya que hasta el momento
es considerada casi exclusivamente como una afección periférica.

Estos resultados sugieren la necesidad de promover un cambio de paradigma en
la comprensión de la afección CMT-1E. Señalan un rol no descrito hasta ahora en
el fenotipo clínico TrJ referente a cómo es el impacto sobre la respuesta vascular,
en este caso medida a través de fUS. Posibilitan una comprensión más profunda de
la neuropatía, que puede abrir un nuevo panorama desde un punto de vista médico
terapéutico o de diagnóstico.
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Capítulo 7

Consideraciones generales y
perspectivas a futuro

Como reflexiones finales esta tesis abre una nueva línea de investigación a nivel
local, que se consolida con trabajos actualmente en desarrollo y gran potencial a
futuro para realizar diversos tipos de estudios neurológicos. Durante el transcurso
de la misma los resultados satisfactorios permitieron la escritura de artículos y pre-
sentaciones en congresos internacionales con repercusiones sumamente positivas.

La satisfactoria implementación de la técnica de Doppler Ultrarrápido abre un
gran abanico de posibles trabajos futuros, tanto desde el enfoque de análisis de
flujo, como se describió en el capítulo 4, como en la implementación de nuevos
diseños experimentales para realizar ultrasonido funcional, tal como se describió en
el capítulo 5.

7.1. Trabajos futuros con fUS aplicado a estudiar la
neuropatía Charcot-Marie-Tooth

Como primer trabajo a futuro, correspondería incrementar el número de ratones
utilizados en el estudio, para evaluar si las diferencias observadas en la conectivi-
dad entre los genotipos Wild Type (WT) y Trembler-J (TrJ) son estadísticamente
significativas. En conjunto con esto, desarrollar un análisis estadístico más comple-
to donde se contemple la interacción mixta de las distintas regiones y no solamente
la comparación entrada a entrada.

En segundo lugar, una de las principales ventajas del Doppler ultrarrápido radica
en la capacidad de obtener imágenes transcraniales de calidad (capítulo 5). El hecho
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de no realizar un procedimiento invasivo en el ratón (como una craneotomía o un
afinamiento del cráneo) permite realizar múltiples estudios en el mismo animal. No
solamente para repetir la experiencia en caso de ser necesario, optimizando de esta
forma los recursos, sino también como posibilidad de realizar un seguimiento en el
desarrollo del individuo.

Un ejemplo de esto corresponde al proyecto de doctorado de la estudiante Ma-
riana Martínez, que se desarrolla de forma paralela a los trabajos presentados en
esta tesis. En el trabajo de Martínez se utiliza fUS para estudiar el desarrollo de
ratones TrJ sometidos a una dieta en base a curcumina. Esta sustancia ha sido des-
crita como un componente bioactivo capaz de modular los procesos de autofagia
en desordenes neurológicos o neuromusculares (Vazquez Alberdi et al. 2022), (Pe-
rrone et al. 2019). En dicho trabajo se realiza un análisis del flujo sanguíneo como
el presentado en el capítulo 4 a ratones jóvenes de entre 2 y 3 meses. Pero en este
caso se toman imágenes sin la necesidad de realizar una intervención quirúrgica de-
bido a su joven edad. Luego, estos ratones son sometidos a una dieta específica por
un periodo de 5 meses, y finalmente se vuelven a tomar imágenes, en este caso si
realizando una craneotomía. De esta forma se puede evaluar previo al tratamiento y
posterior al mismo.

Un diseño experimental sostenido en el tiempo también permite el análisis de
los cambios en la conectividad o dinámica central en las distintas etapas. Para los
ratones jóvenes utilizados en el estudio funcional presentado en el capítulo 5, se
realizó de forma análoga el mismo procedimiento pero 5 meses después (en este
caso si con craneotomía). Estos datos aún no fueron analizados pero creemos que
contienen un gran potencial para comparar el desarrollo de cada genotipo.

7.2. Análisis adicionales para estudiar las redes del
cerebro

Respecto al estudio de la conectividad presentado en el capítulo 5 considera-
mos que a futuro se puede complementar con diversos análisis. En primer lugar se
puede abordar la relación funcional de las distintas regiones utilizando la técnica de
Independent Component Analysis, la cual permite separar los distintos componen-
tes de la señal Doppler en patrones espaciotemporales específicos. Esta técnica es
ampliamente utilizada en el análisis de estudios de resonancia magnética funcional
(McKeown y Sejnowski, 1998) y también recientemente aplicada para señales de
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fUS con el objetivo de encontrar redes cerebrales subyacentes (Ferrier et al. 2020).

En segundo lugar se puede estudiar la señal Doppler en distintas condiciones
dinámicas del cerebro combinando las metodologías presentes en este trabajo. Por
ejemplo, aplicando la segmentación en cuartiles, estudiar cómo es la distribución
del flujo en el hipocampo en el estado de activación en comparación a cuando no se
está estimulando. También comparar las distribuciones entre genotipos, evaluando
si se dan diferencias en el estado de activación o en el estado de reposo, o en ambos.

En el caso del genotipo TrJ resulta de gran importancia estudiar la distribución
de flujo a nivel del hipocampo debido a las evidencias previas de alteraciones en
dicha estructura (Damian et al. 2021). De esta forma el ultrasonido lograría dar una
perspectiva de las afecciones neurovasculares de dicha estructura en el modelo TrJ.

También en el proyecto de doctorado de Mariana Matrínez se implementó la
segmentación en cuartiles para estudiar posibles diferencias entre WT y TrJ a nivel
del hipocampo. En el mismo, se encuentra una perfusión aumentada en el modelo
TrJ. Esto combinado a los resultados presentados en la presente tesis (capítulo 5)
pueden adelantar una posible hipótesis de una mayor actividad cerebral continua
en el modelo TrJ comparado al WT. Esto puede relacionarse a los cambios en el
comportamiento, específicamente a los niveles de ansiedad, que se verifican en el
trabajo de Damian et al. 2021.

7.3. Mejoras y nuevas posibilidades de implemen-
tar la caracterización del flujo con imagenología
Doppler Ultrarrápida

Adicionalmente, no solo se puede estudiar la distribución de flujo a nivel del
hipocampo sino en otras áreas del cerebro. En este trabajo la elección del hipocam-
po para estudiar los efectos de envejecimiento radican en su capacidad neurogénica
y funcionalidad asociada a procesos de memoria, así como la relativa facilidad de
identificarlo en las imágenes Doppler. Sin embargo, resulta de interés evaluar otras
regiones que también puedan estar comprometidas en los procesos de envejecimien-
to. Por ejemplo, la técnica de segmentación en cuartiles puede ser aplicada de forma
análoga a una región específica de la corteza.

Cabe mencionar que el tratamiento de los datos desarrollado en el capítulo 4 co-
rresponde a realizar la segmentación en cuartiles utilizando la imagen en decibeles.
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Mientras que lo desarrollado en el capítulo 5 se basa en estudiar la imagen utilizan-
do el valor de intensidad propio de la señal Doppler. Es decir, no hay un pasaje a
decibeles, sino que se trabaja en valores relativos de variación de CBV. En este caso
creemos que el segundo tratamiento corresponde a una representación más fidedig-
na de la medida real del flujo. Esto se debe a que la escala en decibeles depende del
valor de referencia de máxima intensidad, el cual puede estar afectado por la pre-
sencia de artefactos en la imagen, lo cual generaría un corrimiento de valores. Por
ejemplo, un punto de alta intensidad que no corresponde al flujo. Para evaluar que
los resultados presentados en el capítulo 4 no tuvieran este sesgo debido al cambio
de escala, analizamos la distribución de los valores de referencia para cada uno de
los grupos. No encontramos diferencias significativas en los valores medios de las
distribuciones, lo cual indica que los valores de referencia de la escala de decibeles
(tomados dentro del hipocampo) corresponden a valores de señal Doppler y no a
artefactos.
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Anexo 1

Fundamento teórico de la
descomposición en valores singulares
de una matriz

Dada una matriz real A ∈ Rm×n los autovalores de la matriz ATA ∈ Rn×n

simétrica y definida semipositiva son siempre reales y mayores o iguales a cero.

Sean λ1...λn los autovalores de la matriz ATA ordenados de mayor a menor,
entonces σi =

√
λi es el i-esimo valor singular de la matriz A.

Tomando los primeros r autovalores no nulos ordenados de forma decreciente y
los siguientes n− r autovalores nulos, y sea {v1, ..., vn} una base ortonormal de Rn

formada por autovectores de ATA, entonces:

{Av1, ..., Avr} es un conjunto ortonormal y su norma es ∥Avi∥ =
√
λi = σi.

{Av1
σ1

, ..., Avr
σr

} es una base ortonormal del subespacio fundamental Col(A).

{vr+1, ..., vn} es una base ortonormal del subespacio fundamental Nul(A).

El rango de la matriz A coincide con la cantidad de valores singulares no
nulos, rango(A) = r.

Para demostrar que se puede realizar la descomposición mencionada podemos
tomar los autovalores de ATA ordenados de manera λ1 ≥ ...λr ≥ λr+1 = ... =

λn = 0 y {v1, ..., vn} es una base ortonormal formada por autovectores de ATA

cada uno asociado a un autovalor. El conjunto {Av1, ..., Avr} es ortonormal con
Avr+1 = ... = Avm = 0. Si llamamos u1 =

Av1
σ1

, ..., ur =
Avr
σr

, entonces:
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{u1, .., ur} es un conjunto ortonormal, y si r < m podemos completar con
{ur+1, ..., um} para formar una base ortonormal de Rm.

Av1 = σ1u1

.

.

.

Avr = σrur

Avr+1 = 0

.

.

.

Avn = 0

Reescribiendo este último sistema de ecuaciones de manera matricial con V =

[v1, ..., vn] ∈ Rn×n y UΣ = [σ1u1, ..., σrur, 0, ..., 0]. Por lo tanto tenemos que AV =

UΣ, y como V es una matriz ortogonal entonces A = UΣV ∗. De esta forma la
matriz A puede escribirse con la siguiente descomposición:

A =
r∑

i=1

σiuiv
∗
i (1.1)

1.1. Otros estimadores para el filtro de imágenes por
descomposición en valores singulares

1.1.1. Estimador basado en los valores singulares

Uno de los criterios básicos para seleccionar N es observar la distribución de
valores singulares. Como los vectores propios están normalizados (es decir U∗

i .Ui =

1 ∀i, lo mismo para V ) entonces la energía de ese par de vectores está contenida en
el valor singular σi.

En la figura 1.1 se observa la distribución de valores en decibeles. Los valores
más bajos se asocian al movimiento del tejido conteniendo la mayor cantidad de
energía. Un estimador posible es rechazar los valores singulares que se encuentren
por encima de un determinado nivel de dB. Como se indica en la figura se puede
seleccionar un valor de -30dB y quedarnos con los valores singulares que estén por
debajo de dicha cota, eliminando así el movimiento del tejido de la imagen.
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Figura 1.1: Distribución de valores singulares en función de su energía (línea azul). En
linea punteada se grafica una referencia a -30dB, ejemplo de posible valor para aplicar cota
al filtro.

1.1.2. Estimador basado en los vectores singulares temporales V

En el tratamiento de señales ultrasónicas el método más común a la hora de eli-
minar el movimiento del tejido, es pensar en realizar un filtro temporal pasa alto y
rechazar las frecuencias bajas. Esto es debido a que el tejido y el flujo sanguíneo
presentan frecuencias características distintas, y por lo tanto se esperaría que los
vectores temporales sigan la misma tendencia. De esta forma nos podemos centrar
en estudiar la densidad espectral de potencia de cada vector temporal (figura 1.2).
Se calcula también el primer momento estadístico que corresponde a la frecuencia
central (Baranger et al. 2018). Otra estadística interesante es que la señal de tejido
tiene un ancho de banda más angosto que la señal de flujo, esto se puede obser-
var calculando el comportamiento del ancho de banda que contiene un 99% de la
energía.

De esta forma, un criterio de estimación que se puede utilizar es eliminar los
valores singulares asociados a una frecuencia central y ancho de banda que se en-
cuentren por debajo de determinada frecuencia. En la figura 1.3 se muestran las
imágenes obtenidas luego de un filtro temporal a partir de las matrices V para dis-
tintos valores de corte de frecuencia. Como se observa para valores pequeños de la
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Figura 1.2: Densidad espectral de potencia para los vectores temporales V. En azul se
grafica la frecuencia central de cada vector propio temporal y en negro el ancho de banda, al
99 % de la energía, asociado a cada vector propio. La escala de colores representa decibeles.

frecuencia central solo tendremos asociados los valores singulares de mayor poten-
cia. Por lo tanto para una frecuencia de corte baja los valores singulares asociados
al movimiento de tejido estarán presentes en la imagen. En la figura 1.3 se puede
observar como a medida que aumentamos la frecuencia de corte el flujo cerebral
se hace más visible en la imagen ya que vamos eliminando los valores con más
potencia asociados al tejido.

94



Figura 1.3: Comparación de las imágenes obtenidas para distintos valores de corte de la
frecuencia central. En este caso se utilizan los valores singulares que se encuentran por
encima de 0Hz, 25Hz, 50Hz y 100Hz. La escala de colores representa decibeles.
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Anexo 2

Métodos estadísticos

En esta sección se describen de forma genérica algunos de los test estadísticos
utilizados durante el trabajo. No se pretende hacer una descripción exhaustiva de los
mismos sino un repaso de la idea general que permita entender los análisis expuestos
en el manuscrito.

2.1. Test Shapiro-Wilk

Previo a realizar un test para comparar si existen diferencias entre dos distri-
buciones de datos debemos verificar cómo es el comportamiento de dichas distri-
buciones. Podemos separar esto en dos grandes categorías: conjuntos de datos que
siguen una distribución normal o conjuntos de datos que no siguen una distribución
normal.

Para el test de Shapiro-Wilk la hipótesis nula es que los datos están normalmente
distribuidos. En este caso se calcula un estadístico W como:

W =
(
∑n

i=1 aix(i))
2∑n

i=1(xi − x)2
(2.1)

siendo x(i) el estadístico de órden i, esto es el i-esimo valor más pequeños de la
muestra, x la media de la muestra, y los coeficientes ai se calculan como

(a1, ..., an) =
mTV −1

(mTV −1V −1m)1/2

donde m = (m1, ...,mn)
T son los valores esperados del estadístico de orden de

variables aleatorios independientes idénticas obtenidas de una distribución normal
y V es la matriz de covarianza de dicho estadístico de orden.
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Este valor W se puede asociar mediante una tabla, con dependencia de la can-
tidad de muestras del conjunto, a un p-valor para determinar si se rechaza o no la
hipótesis nula. Si el p-valor es menor al valor de significancia establecido, que ge-
neralmente suele ser 0.05, entonces se rechaza la hipótesis nula y decimos que la
distribución no es normal.

Existen otros diversos test para probar la normalidad de una muestra, como pue-
den ser los de Kolmogorov-Smirnov o Anderson-Darling, o incluso test cualitativos
gráficos como los histogramas o gráficos Q-Q. En nuestro trabajo utilizamos en
todos los casos Shapiro-Wilk para testear la normalidad.

2.2. Test t-Student

El test t-Student una prueba estadística utilizada para determinar si hay una
diferencia significativa entre las medias de dos grupos diferentes. Es comúnmente
utilizado cuando se trabaja con muestras pequeñas y se asume que las poblaciones
tienen una distribución normal.

Existen dos tipos test t-Student: (1) para muestras independientes, que se uti-
liza cuando se comparan dos muestras independientes, es decir, dos grupos diferen-
tes que no están relacionados entre sí. La hipótesis nula en este caso supone que las
medias de ambos grupos son iguales, y la hipótesis alternativa sugiere que hay una
diferencia significativa entre las medias de los grupos; y (2) muestras pareadas,
que se utiliza cuando se comparan dos muestras que están relacionadas o empare-
jadas, como antes y después de un tratamiento en el mismo grupo, en este caso la
hipótesis nula supone que la diferencia entre las mediciones es cero, mientras que
la hipótesis alternativa sugiere que hay una diferencia significativa entre las medi-
ciones. A lo largo de este trabajo utilizamos el test de muestras independientes ya
que cada animal, y por lo tanto cada genotipo, es independiente de los demás.

El test calcula el valor t, que es una medida de la diferencia entre las medias de
los grupos en términos de la variabilidad dentro de cada grupo. Esto puede expre-
sarse, para muestras independientes, de la forma:

t =
X̂1 − X̂2√
(
s21
n1
) + (

s22
n2
)

(2.2)

donde X̂1 y X̂2 son la media de las muestras, s1 y s2 las desviaciones estándar
de cada muestra, y n1 y n2 los tamaños de las muestras. Luego considerando este
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valor y los grados de libertad de la muestra (generalmente el tamaño de la misma)
se puede obtener mediante una tabla de t-Student el p-valor, que corresponde a la
probabilidad de que un dato esté alejado de la media una cantidad t de desviaciones
estándar.

En función de este p-valor se rechazará o aceptará la hipótesis nula. Si el p-
valor se encuentra por debajo del valor de significancia previamente establecido
entonces se rechazará la hipótesis nula. Por ejemplo si nuestro valor de significancia
establecido es 0.1 entonces un p-valor menor o igual a 0.05 indica que la diferencia
entre las medias es estadísticamente significativa, lo que sugiere que las muestras
no provienen de poblaciones con medias iguales.

2.3. Test Mann-Whitney

Cuando el conjunto de datos no sigue una distribución normal una alternativa
usual para el test t-Student es el test de Mann-Whitney, o también conocido como
prueba de suma de rangos de Wilcoxon. A este tipo de pruebas se le denomina no

paramétricas, y en este caso busca determinar si existen diferencias entre dos grupos
independientes en función de una variable ordinal (es decir que se puede ordenar).
Ordenar la variable corresponde a definir los rangos, es decir numerar la variable de
mayor a menor, considerando las entradas de ambos grupos. La hipótesis nula en
este caso es que la suma de los rangos no difiere entre ambos grupos, y la hipótesis
alternativa es que la suma de rangos difiere.

Para evaluar la validez de la hipótesis se calcula un estadístico U que se define
como el mínimo valor de U1 y U2 siendo:

U1 = n1 ∗ n2 +
n1(n1 + 1)

2
+ T1 (2.3)

U2 = n1 ∗ n2 +
n2(n2 + 1)

2
+ T2 (2.4)

con n1 y n2 el tamaño de cada muestra, y T1 y T2 la suma de los rangos de
cada muestra. Finalmente el estadístico U = min(U1, U2) lo podemos asociar a un
z-valor como:

z =
U − µU

σU

(2.5)

donde µU y σU son el valor esperado y la desviación estándar respectivamente
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de todo el conjunto.
El paso final es relacionar el z-valor con el p-valor mediante la tabla de referen-

cia de estas dos variables. Luego, el p-valor se compara con el nivel de significancia,
de la misma forma que se detalló para el test t-Student, para rechazar o aceptar la
hipótesis nula.

2.4. Test ANOVA

El test ANOVA, por sus siglas en ingles Analysis of Variance, corresponde a
un conjunto de procedimientos estadísticos para evaluar si existen diferencias sig-
nificativas en las distribuciones de 3 o más grupos. Lo podemos pensar como una
extensión del test t-Student para más de dos conjuntos de datos. En este caso la
hipótesis nula es que la media de todos los conjuntos no difieren, mientras que la
hipótesis alternativa es que las medias de al menos dos conjuntos difieren. En el
caso más simple, correspondiente a considerar un efecto único sobre los distintos
grupos, el estadístico que se utiliza para validar o no la hipótesis es:

F =
MSB

MSW
(2.6)

donde MSB = SSB
dfB

siendo SSB la medida de la variabilidad entre grupos a
partir de la suma cuadrática de las desviaciones y dfB el número de grupos menos
uno (grados de libertad asociado a los grupos), y por otro lado MSW = SSW

dfW

siendo SSW la variabilidad dentro de cada grupo, también medida a partir de la
suma cuadrática de las desviaciones, y dfW el número total de observaciones del
conjunto menos uno (grados de libertad asociados a la población total). Por lo tanto,
este estadístico es una relación entre la variabilidad intra e inter grupal. Luego este
estadístico se compara con una tabla para evaluar el grado de significancia en las
diferencias al igual que los test anteriores.
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Anexo 3

Resultados adicionales del
ultrasonido funcional

En la figura 3.1 se muestran la cantidad de píxeles en cada región del cerebro
delimitada según la imagen 5.5 (capítulo 5) para cada genotipo. Como se puede
observar, en ninguna de las regiones el área presentó diferencias significativas entre
genotipos, lo cual indica que la máscara que delimita las regiones no es un factor
incidente en los análisis posteriores. En segundo lugar, se muestra el área total en
cantidad de píxeles para cada genotipo. Nuevamente no hay diferencias significati-
vas entre ambas.

Figura 3.1: Para cada genotipo se muestra la cantidad de píxeles en cada región del cere-
bro (numeradas según la imagen 5.5 en el capítulo 5). Se observa que en ningún caso hay
diferencias significativas entre el valor medio de píxeles por región comparando entre geno-
tipos. Para el área total del cerebro, calculada en cantidad de píxeles, tampoco se observan
diferencias significativas entre genotipos.

En la figura 3.2 se muestra la evolución a medida que se aplican nuevos estímu-
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los, de la amplitud de la señal Doppler para cada genotipo.

Figura 3.2: Para cada genotipo se muestra los valores de CBVON y CBVOFF definidos
según la figura 5.4.

En la figura 3.3 se muestran las matrices de correlación entre regiones cons-
truidas de forma análoga al procedimiento descrito en Ferrier et al. 2020 para el
genotipo WT. En este caso la matríz WT ON se obtiene a partir de correlacionar las
señales de cada región concatenando los intervalos temporales en que se está apli-
cando el estímulo. La matriz WT OFF corresponde a las señales formadas a partir
de la concatenación de los periodos donde no se está aplicando el estímulo. Los
datos utilizados son los que provienen del experimento fUS definido en el capítulo
5. En este caso no se utilizan los datos de RS.

Figura 3.3: Matrices de correlación entre regiones del cerebro para el genotipo WT, cons-
truidas a partir de concatenar los periodos donde se está estimulando (ON) y los periodos
donde no se está estimulando (OFF). Se sigue la misma metodología descrita en el trabajo
de Ferrier et al. 2020.
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De forma análoga a lo anterior se muestran las matrices para el genotipo TrJ en
la figura 3.4.

Figura 3.4: Matrices de correlación entre regiones del cerebro para el genotipo TrJ, cons-
truidas a partir de concatenar los periodos donde se está estimulando (ON) y los periodos
donde no se está estimulando (OFF). Se sigue la misma metodología descrita en el trabajo
de Ferrier et al. 2020.

En la figura 3.5 se muestra la desviación estándar para cada entrada de las ma-
trices de correlación de los estados fUS y RS (figura 5.9 en el capítulo 5) para el
genotipo WT.

Figura 3.5: Matrices de desviación estándar para el genotipo WT, correspondiente a las
matrices mostradas en la figura 5.9, con n=6 para Reposo y n=6 para Estímulo.

De forma análoga a lo anterior se muestran las matrices de desviación estándar
para los dos estados en el genotipo TrJ en la figura 3.6.
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Figura 3.6: Matrices de desviación estándar para el genotipo TrJ, correspondiente a las
matrices mostradas en la figura 5.10, con n=5 para Reposo y n=6 para Estímulo.
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Anexo 4

Publicaciones y presentaciones en
congresos derivados de la tesis

A partir de este trabajo de tesis surgió la siguiente publicación en revistas arbi-
tradas:

Anzibar Fialho, M+., Vázquez Alberdi, L+., Martínez, M+., Calero, M.,
Baranger, J., Tanter, M., Damián, J.P., Negreira, C., Rubido, N., Kun, A.
& Brum, J. (2022). “Intensity distribution segmentation in ultrafast Doppler
combined with scanning laser confocal microscopy for assessing vascular
changes associated with ageing in murine hippocampi”. Scientific Reports,
12(1), 6784. (+ estos autores contribuyeron de forma equitativa).

También se realizaron las siguientes presentaciones de trabajos en congresos
nacionales e internacionales (presentados por *):

IEEE Internatioal Ultrasonic Symposium 2023. “Functional Ultrasound in the
Brain of TrJ mice, a Model of the Neurodegenerative Disease of Charcot Ma-
rie Tooth”. Anzibar Fialho, M., Vázquez Alberdi, L., Martínez, M., Calero,
M., Baranger, J., Tanter, M., Damián, J.P., Negreira, C., Rubido, N., Kun, A.
& Brum, J. (aceptado).

IEEE International Ultrasonic Symposium 2022. “Vascular changes due to
ageing using Ultrafast Ultrasound Doppler combined with Scanning Laser
Confocal Microscopy”. Anzibar Fialho, M., Vázquez Alberdi, L., Martínez,
M., Calero, M., Baranger, J., Tanter, M., Damián, J.P., Negreira, C., Rubido,
N., Kun, A. & Brum, J*.
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Functional Ultrasound Imaging of the Brain 2022, Corcega, Francia. “Imple-
mentation of functional ultrasound setup for mice brain study in Montevideo,
Uruguay”. Anzibar Fialho, M*., Vázquez Alberdi, L., Martínez, M., Baran-
ger, J., Tanter, M., Damián, J.P., Negreira, C., Rubido, N., Kun, A. & Brum,
J.

Functional Ultrasound Imaging of the Brain 2022, Corcega, Francia. “Ultra-
fast Doppler and correlative scanning laser confocal microscopy to characte-
rize neuropathologies in the vascular system of the mouse brain”. Martínez,
Vázquez, Anzibar Fialho, M*., Vázquez Alberdi, L., Martínez, M., Calero,
M., Baranger, J., Tanter, M., Damián, J.P., Negreira, C.*, Rubido, N., Kun, A.
& Brum, J.

XXI Conference of Nonequilibrium Statistical Mechanics and Nonlinear
Physics 2022. “Studying neurodegenerative diseases using functional ultra-
sound”. Anzibar Fialho, M*., Vázquez Alberdi, L., Martínez, M., Baranger,
J., Tanter, M., Damián, J.P., Negreira, C., Rubido, N., Kun, A. & Brum, J.

XVII Reunión de la Sociedad Uruguaya de Física 2022. “Ultrasonido funcio-
nal para el estudio de enfermedades neurodegenerativas”. Anzibar Fialho,
M*., Vázquez Alberdi, L., Martínez, M., Baranger, J., Tanter, M., Damián,
J.P., Negreira, C., Rubido, N., Kun, A. & Brum, J.

III Congreso Nacional de Biociencias 2022. “Ultrasonido funcional para el
estudio de la actividad vascular cerebral en ratones de genotipo TrJ y WT”.
Anzibar Fialho, M*., Vázquez Alberdi, L., Martínez, M., Baranger, J., Tan-
ter, M., Damián, J.P., Negreira, C., Rubido, N., Kun, A. & Brum, J.

IEEE Latin America Ultrasonic Symposium 2021. “Ultrafast ultrasound Dop-
pler and confocal microscopy correlative approach: blood flow and vascular
structure in adult wild type mice”. Anzibar Fialho, M*., Vázquez Alberdi,
L., Martínez, M., Calero, M., Baranger, J., Tanter, M., Damián, J.P., Negreira,
C., Rubido, N., Kun, A. & Brum, J.

IEEE International Ultrasonic Symposium 2021. “Relationship between
blood flow and vascular structure at hippocampal level is revealed by correla-
ting ultrafast ultrasound Doppler and confocal microscopy”. Anzibar Fialho,
M*., Vázquez Alberdi, L., Martínez, M., Calero, M., Baranger, J., Tanter, M.,
Damián, J.P., Negreira, C., Rubido, N., Kun, A. & Brum, J.

Finalmente se obtuvo el siguiente premio internacional durante el desarrollo de
esta tesis:
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IEEE Latin America Ultrasonic Symposium 2021: Best Student Paper Award
Winner for the paper entitled “Ultrafast ultrasound Doppler and confocal mi-
croscopy correlative approach: blood flow and vascular structure in adult wild
type mice” to Maximiliano Anzibar Fialho.
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